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INTRODUCTION 
Radiotherapy treatment 
Together with surgery and chemotherapy radiotherapy is one of the three main modalities 
for treating cancer. Radiotherapy can be administered from outside the body (external) as 
well as from the inside by positioning radioactive sources inside the patient (brachythera‐
py), but in this thesis we are only reporting on external beam radiotherapy. 
The main principle  in  radiotherapy  is  to destroy  the  tumor using  ionizing  radiation 
beams, while causing a minimum amount of damage  to  the healthy  tissue.  In particular 
sparing possible nearby organs at risk (OAR) with a low dose tolerance  is very important. 
Therefore  the  tumor  region  to  be  irradiated has  to be  localized  relative  to  the patient 
anatomy; a treatment plan is designed applying anatomical information based on a snap‐
shot  in time,  i.e. the planning computed tomography (CT)‐scan, typically made one week 
before the start of the actual treatment. A radiotherapy treatment can consist of a single 
irradiation (fraction) but more often, the patient is receiving the prescribed dose in multi‐
ple fractions. The number of fractions depends on the type of cancer that is being treated 
and  its surrounding tissue. A typical radiotherapy treatment  involves daily  irradiation for 
several weeks. This  is done  to allow  the healthy  tissue  to  recover between  the  various 
fractions of treatment. Because of this fractionated schedule,  it  is  important to maintain 
the  same  geometric  and  dosimetric  accuracy  across  all  treatment  sessions.  Geometric 
uncertainties  like  organ  motion  and  patient  set‐up  during  treatment  are  important 
sources  of  error  in  radiotherapy.  In  order  to  avoid  inadequate  coverage  of  the  tumor, 
margins  of  a  few millimeters  are  added  to  the  irradiated  volume  to  account  for  these 
geometric uncertainties1‐4. In particular accurate margins are required for treatment plans 
with tight dose distributions around the target volume like in Intensity‐Modulated Radia‐
tion  Therapy  (IMRT)5,  6,  but  traditionally,  larger  set‐up margins  are  used  to  correct  for 
organ motion. Theoretically, the more accurate the patient positioning system, the more 
the margins can be reduced. During treatment  it  is therefore crucial to accurately repro‐
duce the position of the patient when the plan was prepared. 
Image Guided Radiotherapy 
It is important to determine the position of the treatment target prior to each radiothera‐
py treatment. Different imaging systems have been used to determine the position of the 
region of  interest (ROI), some can also be used to estimate the volume and shape of the 
ROI,  in an approach  referred  to as  image guided  radiation  therapy  (IGRT). Among  these 
systems, x‐ray  imaging, currently with electronic portal  imaging  (EPI)7 devices and  in the 
past with  radiographic  film8,  9,  are well established  techniques. At  the  treatment  stage, 
bony structures are  localized and,  if their position  is different from their simulated plan‐
ning  position,  a  correction  is  applied  to  the  patient’s  position.  Nowadays most  linear 
accelerators are equipped with cone beam CT  (CBCT) enabling online  three‐dimensional 
(3D)  volumetric CT‐like  images of  the patient at  treatment  stage10,  11. But both EPI and 
CBCT rely on X‐ray attenuation which inherently limits soft‐tissue contrast. Therefore, the 
visibility of  the  tumor  is  still  limited and positioning  is mostly done on  the basis of  the 
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bony  anatomy.  Soft  tissue  targets  such  as  the  prostate may move with  respect  to  the 
bones, and standard x‐ray imaging may not offer sufficient contrast to image such targets 
directly. Therefore other techniques have been introduced to deal with this problem, e.g. 
fiducial markers  (FMs)  implanted  in tissue12, electromagnetic beacons13, MRI14, 15 and US 
imaging16‐19.  
Besides imaging of the target, imaging of the tumor surroundings is desirable for a va‐
riety of reasons. One of them is that daily images of the tumor and surroundings allow the 
reconstruction of the accumulated dose to the tumor and OARs. This capability will pro‐
vide more insight in the dose effect relationship for various tissues. 
US Guided Radiotherapy 
Among the available IGRT techniques there is a growing interest in US imaging. It offers an 
attractive  alternative  for  imaging  radiotherapy  targets  outside  the  skull  and  lung.  US 
imaging systems offer nonionizing, real‐time volumetric imaging with excellent soft‐tissue 
contrast and  is commonly used for  image guidance  in brachytherapy (robotic20 and non‐
robotic21), biopsy22, and other medical procedures. Rapidly developing  two‐  ,  three‐ and 
four‐dimensional  (2D,  3D  and  4D)  anatomical  and  functional  imaging  capabilities  for 
imaging in‐between (inter‐fraction) and during (intra‐fraction) enable a range of possibili‐
ties in the radiotherapy field. In Chapter 2 an extensive review is given about US IGRT. 
OBJECTIVE OF THE STUDY 
The general objective of this study is to determine the accuracy of a 3D US imaging tech‐
nique for image guidance, to determine the daily position and volume of prostate and liver 
lesions and analyze whether the accuracy of 3D US is compatible with the accuracy of EPI 
for  image guidance. The  final goal  is  to have a non‐invasive and accurate  technique  for 
image guidance with the feasibility to correct for inter‐fraction organ motion. 
The first step in this study is to determine the accuracy and the reproducibility of US 
imaging for image guidance. The effect of probe pressure on target position will be deter‐
mined.  The  inter‐  and  intra‐operator  variation  will  be  investigated  for  two  groups  of 
patients (prostate and  liver). We will, however, aim to go beyond geometrical treatment 
correction. We will also propose a concept to determine the true delivered dose as com‐
pared to the planned dose with the use of US  imaging. Knowledge about the true deliv‐
ered dose is crucial to aid decisions to modify the treatment during its course23, 24.  
OUTLINE OF THE THESIS 
In  this Chapter 1, a general  introduction  is given on  the background and  importance of 
image  guided  radiotherapy, with  a  focus  on  the  use  of  ultrasound.  A more  elaborate 
overview on the use of ultrasound guided radiotherapy is presented in Chapter 2, where a 
review of published methods  is given. The  role of US  imaging  for  treatment planning  is 
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described,  followed  by  a  section  on  its  use  for monitoring  inter‐fraction motion.  The 
current applications of US to  IGRT for various cancer sites are discussed, and the review 
concludes with a brief outlook towards the future of US applications in RT.  
In Chapter 3, the error propagation in daily patient positioning due to potential regis‐
tration errors at the planning stage was assessed. With simple examples, we tried to give a 
better understanding of the system and prevent errors due to simple mistakes or misin‐
terpretations.  
The accuracy of clinical US IGRT implementation for prostate and liver are discussed in 
the following two chapters.  In Chapter 4 we determined the  influence of various factors 
involved  in  the workflow  of US  scanning  for  prostate  cancer  patients. We  studied  the 
inter‐ and intra‐operator variability of 3DUS intramodality matching, and the influence of 
inter‐operator probe pressure on the prostate position while using a strict bladder filling 
protocol. The 3DUS prostate  localization was compared  to MV EPI  localization based on 
FMs in a patient study. In Chapter 5 we investigated the use of US IGRT application in liver 
treatments. The goal  is to establish the accuracy, with  in particular the user variability of 
3DUS imaging with and without active breathing control (ABC) for IGRT of liver lesions.  
Chapter 6 focuses on the possible extra opportunities of the daily US imaging besides 
IGRT. Besides for position verification,  imaging of patient anatomy during treatment  is a 
necessity for adaptive radiotherapy and can be used to perform daily dose recalculation. 
Normally one would need  (CB)CT  for  this but  in  this  chapter  a method  is presented  in 
which  a pseudo‐CT  image  is  created based on  the planning CT  and  a deformation  field 
calculated between two US images.  
Finally Chapter 7 includes a discussion of the presented studies and concludes with a 
future  perspective  of  US  IGRT;  the  role  of  US  guidance  in  radiotherapy  and  the  extra 
capabilities of the US modality which are currently not used in the radiotherapy field. 
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ABSTRACT 
In modern  radiotherapy, verification of  the  treatment  to ensure  the  target  receives  the 
prescribed dose and normal  tissues are optimally  spared has become essential.  Several 
forms of image guidance are available for this purpose. The most commonly used forms of 
image guidance are based on kilovolt or megavolt x‐ray imaging. Image guidance can also 
be performed with non‐harmful ultrasound  (US) waves. This  increasingly used technique 
has the potential to offer both anatomical and functional information. 
This review presents an overview of the historical and current use of two‐dimensional 
and  three‐dimensional  US  imaging  for  treatment  verification  in  radiotherapy.  The  US 
technology and the implementation in the radiotherapy workflow are described. The use 
of US guidance in the treatment planning process is discussed. The role of US technology 
in  inter‐fraction motion monitoring and management  is explained, and clinical studies of 
applications  in areas such as the pelvis, abdomen and breast are reviewed. A companion 
review  paper1 will  extensively  discuss  the  use  of  US  imaging  for  intra‐fraction motion 
quantification and novel applications of US technology to RT. 
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INTRODUCTION 
Radiotherapy  (RT) aims  to destroy  tumor  tissue while  sparing normal  tissue as much as 
possible. To  this end, a  therapy plan must be prepared, based on patient anatomy and 
physical density provided by a simulation  (SIM)  image. Typically this  is a kilovoltage  (kV) 
computed  tomography  (CT)  image, which  provides  tissue  density  information  for  dose 
calculation2. At the planning stage regions of  interest (ROI) of the patient are contoured, 
identifying  the  target(s) and  the organs at risk  (OAR). Other  imaging modalities, such as 
positron emission  tomography  (PET), magnetic  resonance  imaging  (MRI), magnetic  reso‐
nance spectroscopy (MRS) and ultrasound (US), have been used for planning3‐8 integrating 
complementary anatomical, biological and functional information. After identifying target 
contours they are usually expanded by a margin which accounts for patient‐related uncer‐
tainties  in  the  RT  process9,  e.g.,  setup  errors,  organ motion,  and  organ  volume/shape 
changes. Margins  are  selected  to minimize  the  radiation  toxicity  to  the OARs, without 
introducing a risk of missing the target10. The dose distribution  is then calculated using a 
treatment planning  system  (TPS). The dose  is delivered  to  the patient at  the  treatment 
stage (TX) in a certain number of fractions. 
At TX, it is paramount to accurately reproduce the position of the patient which exist‐
ed  at  SIM, when  the  plan was  prepared.  Theoretically,  the more  accurate  the  patient 
positioning system, the more the margins can be reduced, which may  lead to  less radia‐
tion toxicity. By using daily  imaging at TX the relatively slow organ movements between 
daily RT fractions, due to factors such as tumor shrinkage or growth, patient weight loss, 
and hollow organ filling (referred to as inter‐fraction variations), can be corrected. 
Different imaging systems have been used to determine the position of the ROI, some 
can also be used to estimate the volume and shape of the ROI, in an approach referred to 
as  image guided radiation therapy (IGRT). Among these systems, x‐ray imaging, currently 
with electronic portal imaging (EPI) devices and in the past with radiographic film11, 12, are 
well established  techniques. At TX, bony  structures are  localized and,  if  their position  is 
different from their SIM position, a correction is applied to the patient’s position. Howev‐
er,  soft  tissue  targets  such  as  the  prostate may move with  respect  to  the  bones,  and 
standard  x‐ray  imaging may not offer  sufficient  contrast  to  image  such  targets directly. 
Other techniques have therefore been  introduced to deal with this problem, e.g. fiducial 
markers (FMs) implanted in tissue13, cone beam computed tomography (CBCT)14, electro‐
magnetic beacons15, MRI16 and US imaging17. 
Among  the  IGRT  techniques  there  is a growing  interest  in US  imaging, which offers 
rapidly  developing  two‐dimensional  (2D),  three‐dimensional  (3D)  and  four‐dimensional 
(4D)  anatomical  and  functional  imaging  capabilities  for  inter‐fraction  and  intra‐fraction 
imaging. Some earlier review papers have dealt with US‐based anatomical localization18 or 
3DUS  technology19. The current review and  its companion review paper1 are  the  first  to 
cover extensively the recent progress and growing applications of modern US  imaging  in 
RT. This  review will  focus on past and new developments of quantitative US  imaging at 
SIM and TX stages, in particular for inter‐fraction motion monitoring. After a brief compar‐
ison  to other  IGRT  imaging methods,  the  role of US  imaging  in  the RT workflow will be 
outlined. This is followed by a brief description of US technology, as employed in RT. The 
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role of US  imaging  in TX planning  is described next,  followed by a section on  its use  for 
monitoring inter‐fraction motion. The current applications of US to IGRT for various cancer 
sites are discussed, and the review concludes with a brief outlook towards the future of 
US applications in RT. A companion review paper1 will focus on the use of US to quantify 
intra‐fraction motion and novel applications of US  technology  to RT,  such as  improving 
target identification with e.g. tissue typing, elastography and contrast imaging, Doppler US 
imaging, photoacoustography, treatment monitoring, toxicity assessment and dose verifi‐
cation. 
BRIEF COMPARISON OF US IMAGING TO OTHER IMAGING 
MODALITIES 
US  imaging  is commonly used  in  radiology mostly as a qualitative diagnostic  tool.  It has 
been widely used for cancer diagnosis20, it is relatively inexpensive and easy to use, and it 
can have a diagnostic value comparable to MRI or CT imaging (see e.g. Fuchsjager et al.21). 
Table 1 provides a comparison between various imaging systems for IGRT. Since this topic 
was also extensively covered  in a recent review on anatomical  imaging methods2 we will 
focus on US‐related aspects here. 
US imaging allows contouring of soft tissue structures22, 23 and it can provide comple‐
mentary  information to other  imaging systems24. US  imaging has relatively short acquisi‐
tion times, comparable to e.g. CT imaging, but it requires currently manual operation of an 
US transducer  in most applications.  It  is a modality mostly suited for soft tissue  imaging; 
US waves do not propagate easily through air or bones, so applications in lung and brain 
are uncommon.  It  is a well‐tolerated non‐invasive  technique, but more  invasive applica‐
tions also exist in RT e.g. in transrectal US imaging for prostate brachytherapy implants25. 
It adds no radiation dose to the patient. It is therefore a good candidate for inter‐fraction 
organ motion monitoring, which is a prerequisite for adaptive applications26, 27. US imaging 
suffers to some extent from imaging artefacts. It may provide functional information (e.g. 
Mace et al.28). US is inherently a real‐time imaging technology as images are reconstructed 
and visualized during the scan. Recently, real‐time US imaging in 3D became possible29, 30. 
With continuous scanning over time, 4D monitoring of tissues during TX is possible31. This 
enables  real‐time  automated  structure  segmentation  and motion  compensation  during 
treatment1 facilitating adaptive treatment correction. Due to the limited field of view, US 
images  cannot be used directly  for  treatment planning, but may provide  structure  con‐
tours which may  be  fused with  images  from  another modality  for  treatment  planning. 
They lack electron density information, which is required for heterogeneous dose calcula‐
tion. 
US  imaging was  (and still partially  is) considered a user dependent  imaging modality 
with demonstrated inter‐user variability32, 33. The act of US scanning has been reported to 
cause  clinically  significant  tissue  displacement35. Moreover,  it must  be  noted  that  US 
scanning requires specific skills and training, which are typically not part of the education 
of the radiation oncology staff. To help resolve these issues, specific scan protocols aimed 
at minimizing  user  dependence  and  excessive  transducer  pressure  on  the  skin  can  be 
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introduced.  To  improve  quantitative  reliability  of  US  systems,  advanced  transducers, 
viscous coupling gels, scan directions calculated by computers, speed of sound (SOS) error 
correction36,  robotic probe holders,  immobile phased arrays, etc. have been  introduced. 
These  improvements  have  made  the  accuracy  and  precision  of  US‐based  positioning 
systems more comparable to those of other RT positioning systems. 
Using external and intra‐cavitary US probes, a wide range of body regions can be im‐
aged: pelvis, abdomen, breast, neck, etc37. In clinical practice, only a limited amount of the 
information provided by US is used, typically the amplitude of the signals and their times 
of flight (TOF), for brightness and distance calculation. More data could be extracted from 
e.g. spectral analysis of the US signal38. There is therefore much room for future improve‐
ments1. 
US IMAGING IN THE RT WORKFLOW 
From  the  late 1970s US  imaging made a  slow entry  in  the RT environment  for planning 
purposes39. About 15 years ago, 2DUS  technology was  introduced  for  imaging at  the TX 
stage, primarily with the B‐mode acquisition and targeting system (BAT; Nomos, Cranberry 
Township,  PA, USA). At  TX, patient  setup  could be  performed  based not  only  on  bony 
structures (as e.g. with megavoltage (MV) CBCT or  implanted FM), but on the shape and 
absolute position  in space of the soft tissue targets. This soft tissue based approach had 
also  been  reported  using  kilovoltage  CT  (kVCT)  in  the  treatment  room  (CT‐on‐rail40). 
Initially  the  BAT  system  was  only  applied  to  prostate  cancer  treatment41.  Two  2DUS 
images of the prostate in perpendicular planes were compared to the corresponding SIM 
CT images. Limitations of this approach have been reported33, 41, 42. 
Subsequently, 3DUS systems were  introduced allowing acquisition of a 3D volume of 
the target in absolute coordinates. Other sites were investigated such as breast, liver, neck 
and cervix/uterus. The current state of the art comprises 4D real‐time tracking of targets. 
At the time of writing, 4DUS is only available for prostate cancer treatment (Clarity system 
with  Autoscan,  Elekta).  A mechanically  swept  transducer  continuously  scans  the  target 
transperineally  during  irradiation  and  the  position  of  the  prostate  is  compared  to  the 
position of the prostate in the transperineal US image at SIM43‐46. 
In the RT workflow, US imaging in its current implementations is used at two stages. A 
summary of the steps in the RT workflow, which can benefit from US imaging is displayed 
in  figure 1.  In  the  initial steps, US can help with contouring  targets and designing  treat‐
ment plans, especially  if functional  information  is available1. At TX, US can provide  infor‐
mation about target positions before treatment or during treatment delivery1. This infor‐
mation can be used for setup corrections in IGRT or to update the dose distribution and, 
based on the comparison between the present and the expected dose distributions, dose 
guided  radiotherapy  (DGRT)  can  be  performed47.  Finally,  functional  information  can  be 
used for treatment response assessment and follow‐up1.  
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  Table 1: Comparison between US and the most frequently used IGRT techniques in RT. CT refers to 
devices specific for RT (such as CBCT or CT on rails). Two cases are distinguished: when the beam 
is in the kV range (standard CT and kV cone beam CT (kV‐CBCT)) and when it is in the MV range 
(MVCBCT and Tomotherapy). ART refers to adaptive RT34. MRI refers to the MR‐LINAC combina‐
tion, which was not available for clinical use at the time this review was written. 
 
    Imaging modality   
    CT  US  MRI  Portal Imagers   
  Acquisition time 
(including setup/ 
preparation) 
~2 min  ~2 min  5 min  <1 min   
  Spatial resolution 1‐3 mm  Sub‐mm  0.5‐5 mm  ~1 mm   
  Visualization 
capabilities 
kVCT: soft tissue 
in the whole body. 
Whole body imaging 
MVCT: bone 
contrast only 
Soft tissues: high 
contrast 
Difficult to image 
through air or bones 
(no lungs/brain) 
Soft tissue: high 
contrast 
2D, Poor 
contrast (only 
Bones and FM) 
 
  Invasiveness  YES with FM or 
contrast 
YES for some 
applications (in‐
tracavitary) or using 
contrast 
YES for special 
application with 
contrast 
YES with FM or 
contrast 
 
  Dose delivered  1‐3 cGy (kV); 
1‐15 cGy (MV) 
None  None  <1 cGy (kV); 
6cGy (MV) 
 
  Operator de‐
pendence 
NO  YES  NO  NO   
  Intra‐fraction 
monitoring 
NO  YES  YES 
(Semi real‐time) 
YES 
(fluoroscopy) 
 
  Image distortion  CT: No; CBCT: 
scatter distortion 
YES 
(probe pressure) 
YES for metal 
parts 
NO   
  Imaging artefacts  Streaking, beam 
hardening 
Aberrations  Geometrical 
uncertainties 
depending on 
acquisition type 
Streaking 
(metal); 
low SNR (MV) 
 
  Functional/ 
biological infor‐
mation 
YES  YES  YES  NO   
 Motion tracking  YES (4D‐(CB)CT); 
with poor soft tissue 
contrast; needs FM 
YES  YES (2D)  YES  
(fluoroscopy) 
 
  Scan setup/ 
preparation 
NO, unless contrast CT YES  NO, unless 
Contrast MRI 
NO   
  ART  YES  YES  YES  YES   
  Dose calculation  YES  NO  NO  YES   
  Attenuation 
information for 
dose calculation 
YES  NO  NO  YES   
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Figure 1: US  imaging  in the RT workflow. The middle row shows the steps  involved  in RT. The  large 
arrow indicates the temporal direction. The top row identifies the type of input which can be provid‐
ed  by  US  imaging.  Boxes with  dashed  outlines  are  the  applications  not  yet  clinically  commonly 
available. The bottom row shows the feedback loops which can be assisted by US: patient positioning 
or  treatment plans can be adapted based on the new position of  targets provided by US  (IGRT) or 
based  on  the  comparison  between  present  recalculated  dose  distribution  and  the  expected  dose 
distribution, calculated at SIM (DGRT). 
 
 
 
Figure 2: (a)  A  single  element US  probe with  its  components.  (b)  A  linear  array  transducer with 
indication of a  line of view and  the  three directions corresponding  to axial  (X), elevational  (Y) and 
lateral  (Z) US  beam  dimensions  from  a  single  acoustic  aperture.  (c)  The  field  of  view  of  a  linear 
probe; a  single  line of  view  (A‐mode)  is highlighted and  the  scanning direction  is  indicated by an 
arrow. (d) A curvilinear probe with the field of view divided in its lines of view. (Images adapted with 
permission from figures 16.8 and 16.35 in Bushberg48.) 
TECHNOLOGIES 
Many references are available  in  the  literature about US physics  theory and  technology. 
Among these, Carson49, Wild50, Beranek and America51, Bushberg48, Duck et al.52, Webb53, 
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Bamber et al.54, Hill and Dunn55 and Hill et al.56 offer an overview at different  levels of 
complexity. 
Transducers 
An US transducer converts electrical signals into acoustic waves and vice versa. Figure 2(a) 
shows some commonly employed types in RT. The piezoelectric elements of the transduc‐
er can be activated in different ways. Subsets of the array can be fired simultaneously to 
create an acoustic aperture (line of view); then multiple sequential apertures create the 
field of view. Alternatively, the elements may be activated at different times to steer the 
beam (phased mode). We refer to the aforementioned literature for more details. 
Image formation 
In US imaging for RT the frequencies used are typically in the 2–8 MHz range. Modern US 
transducers for medical applications work in pulse‐echo mode: the transducer both emits 
and  receives  the US waves.  If  in  the scanned volume  there  is a variation  in  the physical 
properties of the tissues (for example density or elasticity), then the acoustic  impedance 
changes. Acoustic impedance is defined as: 
ܼ	 ൌ 	ߩܿ	
where ρ is the physical density and c is the SOS. Whenever a pulse of US waves encounters 
an  interface between materials or tissues with different Z, a proportion of the energy of 
the pulse  is reflected. The reflections are recorded as echoes and used to create the US 
image. Echo times (or TOF) and amplitudes are recorded. Then the TOFs are converted to 
depths assuming a fixed value for the SOS (typically 1540 m s−1 57). Finally the echo ampli‐
tudes are plotted on a screen as function of depth. Brightness mode (B‐mode) scanning is 
the most  commonly used  in RT. The  reader  is again  referred  to  the  literature  for more 
details. 
3DUS imaging 
Conventional  2DUS  images  are  scanned  at  arbitrary  angles  through  the  body. Multiple 
images are  then combined by  the operator  to  form a mental  image of  the 3D anatomy. 
This  process  depends  heavily  on  the  operator’s  skills  and  is  inherently  qualitative.  For 
quantitative applications,  such as measurement of organ  shapes or volumes,  this  is not 
optimal19, 58. For these applications the limitations of 2DUS imaging can be overcome with 
3DUS imaging9, 59. From the first attempts in diagnostic imaging60‐62 technological advances 
led to the development of the modern commercial 3DUS systems. Currently, three major 
approaches  exist: mechanical  scanning,  free‐hand  scanning  with  position  sensing,  and 
electronic scanning which requires 2D matrix arrays. 
In the first category are those devices where a motorized mechanism inside the probe 
case translates, tilts or rotates a conventional 2D imaging transducer, while an acquisition 
system records the images. Then these images are used to reconstruct 3D volumes using 
the  information on  their  relative positions provided by a mechanical encoder. The  sam‐
pling angle can usually be adjusted to balance image quality with temporal resolution63. In 
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the second approach, tracking sensors are mounted on conventional 2DUS scanners which 
allow  the measurement of  the  transducer’s position and orientation while  it  is scanning 
the  volume.  This  information  is  then  coupled  with  the  images  to  reconstruct  a  3D 
volume64.  The  most  commonly  used  tracking  systems  are  robotic  arms65,  acoustic 
sensors66,  optical  sensors67, magnetic  sensors  and  speckle  decorrelation68.  In  the  third 
approach a  static 2D matrix of  transducer elements  is used69  to perform direct  volume 
scanning70, which is a 3D scan of a volume of interest in its totality, within a time in which 
movement is negligible and with sufficient spatial resolution. 2D matrix arrays are not yet 
in common use in RT. 
Visualizing the acquired volumes is a key point in 3DUS. The most frequently used vis‐
ualization techniques are multi‐planar reformatting (MPR) and surface rendering. In MPR, 
it  is possible to browse through the volumes selecting e.g. a couple of  intersecting cross 
planes71 (figure 3(a)). Surface rendering is based on ray‐casting techniques. It is used when 
a high  contrast  is present between different  tissues,  allowing  surface  reconstruction of 
e.g.  fetal  images72  (figure 3(b)) or  cardiac  images73. Also  volumetric  rendering  (VR) was 
introduced using techniques such as maximum intensity projection74. 
In RT, typically a 3DUS scan  is performed before the treatment and compared to ei‐
ther the SIM CT scan or a SIM 3DUS scan. This allows a direct comparison of the anatomy, 
as described in the introduction.  
 
 
 
Figure 3: (a) Example of MPR view of a prostate, showing intersecting extracted planes. (b) Example 
of 3DUS surface render of the face of a fetus. (Images reproduced with kind permission of Fenster et 
al.75). 
Quantitative measurements in RT using US: errors due to image aberrations 
In RT we require quantitative measurements of position, volume and shape of anatomical 
structures. Minimizing or eliminating image aberrations is therefore of importance. Differ‐
ent causes can generate aberrations. As detailed in the following paragraphs, they can be 
due  to  the  US  device  used,  the  operator  scan  technique  or  to  US  physics.  Frequently 
aberrations  appear  as  obvious  distortions  or  unexpected  periodic  symmetries.  In  these 
cases, correction strategies can be applied. But sometimes aberrations, such as global or 
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local image scale error, can be very difficult to detect, because the effect produced has no 
obvious characteristics. 
Distortion of the propagation direction due to acoustic refraction can cause image ab‐
errations. Multiple reflections can cause reverberation. Mirror images may be induced by 
strong  reflectors  in  the beam path. Objects with very high or very  low echogenicity can 
cause enhancement or shadowing behind the structure. If excessive pressure is applied by 
the probe,  this  can  cause displacement  and deformation of  the  scanned  structures. US 
wave propagation along directions other than the assumed beam axis (axial) is caused by 
side lobes or grating lobes. Finally, an aberration which is particularly difficult to detect is 
due to the assignment of incorrect SOS values, either globally or locally. Most US devices 
assume that the SOS value is constant in human soft tissues at a value of 1540 m s−1. This 
value  ranges  from  1450 m  s−1  (fat)  to  1700 m  s−1  (tendons)76,  77.  Since  the  positions  of 
structures are calculated using SOS,  the discrepancy between  the assumed and  the  real 
local SOS values can produce errors in localization of structures. These distance conversion 
errors accumulate with depth away from the skin.  
Resolution and contrast 
Linear  scans  produce  rectangular  images  where  the  lines  of  view  (a‐lines)  have  good 
correspondence with  the  vertical  columns of pixels  in  each 2D  image.  For  sector  scans 
produced with curvilinear probes or phased arrays the image has a fan shape. Typically the 
image  resolution  improves with  depth  up  to  the  depth  of  the  focal  zone.  The  spatial 
resolution can be further divided into three types: 
The axial (or longitudinal) resolution is the ability to distinguish objects spatially close 
along the direction of propagation of the beam (X direction in figure 2(b)). Axial resolution 
depends on  the spatial pulse  length  (SPL).  If  the separation  in  the  longitudinal direction 
between  two  reflectors  is  smaller  than ½SPL  then  the  reflected pulses overlap and  the 
reflectors are unresolved. For example, at 5 MHz frequency a typical pulse composed of 
three  cycles  has  a  SPL  of  0.93 mm.  This means  that  the  best  resolution  achievable  is 
½(0.93 mm) = 0.47 mm. 
The lateral resolution is in the direction perpendicular to the axial direction but within 
the  scan plane  (Z direction  in  figure 2(b)). The  lateral  resolution depends on  the beam 
diameter; it varies with depth, potentially resulting in a depth‐dependent image quality. It 
is the best in the focal spot, where the beam reaches maximum convergence. The typical 
lateral resolution for an unfocused transducer is approximately 2 to 5 mm. 
The  elevational  resolution  is  in  the  third orthogonal  direction  (Y direction  in  figure 
2(b)). Elevational resolution  is dependent on the transducer element height  in much the 
same way that the lateral resolution is dependent on the transducer element width. 
The side/grating  lobes are also different  for different  transducer  types and must be 
carefully investigated before making quantitative evaluations.  
Spatial calibration 
For RT applications it is necessary that the relationship between the US image coordinates 
and the treatment room coordinates is known. This requires accurate knowledge of the US 
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probe position and orientation. To this end, clinical US devices have used mechanical arms 
or optical tracking. For the former, before each use the gantry is put at a known position 
and the transducer is placed in a holder attached to the gantry. The mechanical arm tracks 
the movement of the US transducer and software  is used to determine  its position  (e.g. 
BAT system). For optical tracking, infrared (IR) light emitting diodes (LEDs) or reflectors are 
attached  to  the probe  to  localize  the probe position via  room‐mounted optical cameras 
and  to  retrieve  the corresponding  room position of  the US  images  (e.g. BAT and Clarity 
systems). Both  systems  require  spatial  calibration  to  relate  the probe position  to  treat‐
ment  room  coordinates. Bouchet  et  al.78 developed  a method of  spatial  calibration  for 
both 2D and 3D  systems. A  specially designed phantom  containing nylon wires used  to 
generate  references  for  spatial  localization was used  to  calibrate a 3DUS  system with a 
reported mean accuracy of 0.2, 0.9 and 0.6 mm AP,  lateral and axial. Poon and Rohling79 
compared  three calibration methods  for 3DUS  transducers. A phantom, with nylon wire 
shaped as the three  letters  ‘IXI’, was  found to produce the best results with accuracy of 
2.15 mm and reproducibility of 1.50 mm. 
Schlosser et al.80 have developed a fully automated calibration method that does not 
rely on customized calibration phantoms. It can be used to spatially localize (inter‐fraction) 
and track (intra‐fraction) the probe during RT treatments with a reported accuracy of 1.5 
mm (RMSE). 
TREATMENT PLANNING 
Target volume delineation 
Presently, US imaging is used for target delineation in RT mainly for prostate gynecological 
and  breast  cancers,  although  other  sites  are  sometimes  imaged  such  as  liver,  kidney, 
pancreas81 and lymph nodes in head and neck patients82. Prostate delineation can benefit 
particularly  from US  imaging  because  the  organ  is  located  beneath  the  bladder which, 
when full, creates an easily recognizable bladder–prostate interface due its low echogenic‐
ity. Also, seminal vesicles can be properly identified, especially when transrectal (TRUS) or 
transperineal US  systems  are  used.  Extensive  literature  is  available  about  (semi‐)  auto‐
mated segmentation methodologies for prostate  (see Ghose et al.83 for a review). These 
techniques can be classified into different categories: contour‐ and shape‐based methods; 
region‐based methods;  supervised  and unsupervised  classification methods;  and  hybrid 
methods. Even if 3D volumes are available, most of the algorithms are based on 2D projec‐
tions84‐86, possibly using information from nearby slices87. But since the introduction of 3D 
systems, more  sophisticated  algorithms  are  being  developed.  Also US‐based  functional 
imaging  is  gaining  popularity  as  a  source  of  information  for  target  identification.  For 
example,  contrast enhanced US  (CEUS)  can be used  to detect pathological angiogenesis 
inside  the  prostate88.  Also,  other  biomarkers  of  cancer  can  be  imaged  with  US 
techniques89. The information can then be used to create a biological target volume (BTV). 
For  gynecological  applications  (endometrial  or  cervical  cancer)  target  definition  is 
generally  complex due  to  the presence of multiple  structures, which move and deform 
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significantly during  treatment. US  images  typically  cannot  show  the entire  target but,  if 
the bladder is full, uterus, cervix and vagina can be correctly visualized90.  
Approaches to multi‐modality image registration 
Registration of US images to complementary images from other modalities can be of use 
for treatment plan contouring. The methods available for image registration in the litera‐
ture can be classified  into two categories: rigid and non‐rigid. Until now, prostate cancer 
has  been  the most  important  application  of US  guidance  in  RT  and  image  registration 
techniques were mainly  focused  on  this  organ.  Some work was  also  published  on  the 
liver91, where a  rigid  registration between US and MR  liver  images was based on major 
vessels as template matching points. Deformable registration of the liver using a model of 
respiratory motion has been  reported92.  In  this  study, US was  fused  to both MR or CT 
scans. 
Under some circumstances non‐rigid registration methods need to be applied to com‐
pensate for prostate deformation93, 94. This can occur because of multiple factors: e.g. the 
displacement of  tissue by  the endorectal coil during MR scanning, and rectum or bowel 
filling. Typically, before a deformable registration is applied, an initial manual or automatic 
affine alignment is required. The most used transformations are spline‐based94, in particu‐
lar octree splines95 or B‐splines. These techniques are not yet reliably established in RT, so 
most of the deformable registration examples are found outside of the external beam RT 
field96‐98. The transformation can also be based on deformable models, such as the adap‐
tive focus deformable model99 and elastic warping100, which were used for localization of 
prostate biopsy targets101. A registration based on biomechanical finite element modelling 
was proposed in Hu et al.102, 103. In Ding et al.87, magnetic resonance spectroscopic imaging 
(MRS)  image  volumes were  registered  to  US/CT  images with  the  assumption  that  any 
position  inside the prostate did not change with respect to the prostate contour and the 
center of mass.  In general, one of the major  issues connected with deformable registra‐
tions based on US  is  the  limited FOV which does not allow a  complete match with  the 
other modalities (such as CT or MRI), and this results in the need for assumptions on how 
the deformation propagates outside the US volume. 
Assessment of organ motion 
At  this moment,  4DCT104  is  commonly  used  to  determine  the  internal  target  volume, 
accounting  for  e.g.  the  breathing motion  in  the  PTV. US  could  also  be  a  useful  image 
modality to quantify this motion. US inter‐fraction motion monitoring will be discussed in 
a later section. Monitoring and tracking of the intra‐fraction motion105 will be discussed in 
the second part of this review (O’Shea et al.1).  
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Figure 4: Overview of the acquisition procedures during the different stages in the patient workflow 
for inter (top)‐ and intramodality (bottom) US IGRT systems. The top row shows from left to right: the 
intermodality US  system, a  SIM CT  image of a pelvic  region,  the use of  the CT  image  to perform 
treatment planning, and the comparison between the TX US image and the SIM CT prostate contour. 
The bottom row shows the intramodality US systems (one in SIM and one in TX room), the acquired 
SIM US and SIM CT images, the fused SIM US and SIM CT images to perform treatment planning, and 
the comparison of  the TX US  image and  the  reference SIM US  image. Left side  images  reproduced 
with permission from Best Nomos (top) and Elekta (bottom). 
INTER‐FRACTION MOTION MONITORING 
Intermodality systems and intramodality systems 
US  IGRT  systems  can be divided  in  two  categories:  intermodality and  intramodality  sys‐
tems  (figure 4).  Intermodality systems compare the contours of the reference CT  image, 
acquired during SIM stage, to US  images acquired at the TX. The  intramodality approach 
compares like with like, which means it compares the treatment US image contour with an 
US contour derived from a reference US image acquired at the time of CT SIM. 
The  first generation US  IGRT systems were 2D  intermodality systems. An example  is 
the B‐mode Acquisition and Targeting (BAT) system (Best Nomos, Pittsburgh, PA, USA) of 
the  late  90s.  Later  3DUS  imaging  systems,  like  the  SonArray  system  (Varian Medical 
Systems, Palo Alto, CA) from the early 2000s frequently used the intermodality approach. 
The  Clarity  system  (Elekta,  Stockholm,  Sweden),  which  is  a  quantitative  intramodality 
3DUS  IGRT  system,  appeared  around  2004.  It  is  interesting  to  note  the  concurrent  re‐
search outside of the IGRT field on intermodality 3DUS image registration, and commercial 
development of systems for image guided surgery and biopsy, where similar technologies 
to  those  described  above  are  used  to monitor  the  position  and  orientation  of  the US 
probe106‐109. 
Intermodality systems are  implemented at the TX stage of the clinical workflow. The 
US images are acquired prior to each treatment fraction, and at the matching stage their 
contours  need  to  be  aligned  with  the  delineated  target  contours  of  the  planning  CT. 
Because the US image guidance workflow is restricted to the TX stage, only one US system 
has  to be calibrated, and any uncertainties arising  from  image  fusion are  limited  to one 
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stage. Tissue boundaries may be displayed differently  in CT and US, resulting  in different 
CT and US contours18, 22, 110, 111. Therefore, even with proper training, aligning US images to 
CT  contours  can  be  challenging  and  error  prone.  SOS  image  aberrations  due  to  use  of 
incorrect  SOS36,  112‐115  can  lead  to  geometrical  differences  between  the  CT  and  US.  To 
reduce the inter‐imaging modality discrepancies Task Group 154 of the American Associa‐
tion of Physics in Medicine116 recommends integration of US reference images during SIM, 
i.e. they advocate the use of an intramodality system. 
With  an  intramodality  system  the US  image  guidance workflow  begins  at  the  SIM 
stage. Either  immediately before or after  the CT acquisition a  reference US  is acquired. 
During subsequent TX fractions, at the matching stage the contours from this reference US 
are aligned with the daily US images. Although the TX step of the intramodality system is 
less  sensitive  to  alignment  errors,  the  complete  workflow  contains  extra  registration 
procedures, which may  increase  the  susceptibility of  the patient positioning process  to 
error. Proper training, accurate calibrations, strict quality control, and good understanding 
of the complete process can contribute to a decrease of this error susceptibility. 
In addition  to  the commercially available  systems,  some  researchers are developing 
their own solutions80, 117‐122. Table 2 gives an overview of the capabilities of these systems 
(intra‐fraction motion tracking is discussed in part II of this review1. 
 
 Practical implementation 
To implement US IGRT, different aspects have to be investigated. Primarily, the US system 
itself has  to be accurate22,  118,  123‐125. One of  the major concerns  for US  IGRT  is  the user 
variability. Not only  is  the acquisition of  the  image  for most US  systems  still performed 
manually, the images may also be more difficult to interpret than e.g. a CT or MR image. 
 Table 2. Commercial  (first 4  rows) and non‐commercial  (last  row) US  systems  for  inter‐fraction 
motion management in RT.   
System or authors name  Image type  Modality type  Remarks 
SonArray system 
(Varian Medical Systems, 
Palo Alto, CA, USA) 
3D  Intermodality,  
inter‐fraction 
motion 
Tome et al.123 
No longer available 
BAT/BATCAM system 
(Best Nomos, Pittsburgh, 
PA, USA) 
2D/3D  Intermodality,  
inter‐fraction 
motion 
www.nomos.com/products_Bat.html 
Clarity system 
(Elekta, Stockholm, Sweden)
3D  Intramodality,  
inter‐fraction 
motion 
www.elekta.com/clarity  
Clarity Autoscan with 
Monitoring (Elekta, Stock‐
holm, Sweden) 
4D  Intramodality,  
inter‐fraction 
motion, trans‐
perineal 
Lachaine and Falco 31, 
www.elekta.com/clarity 
Kaar et al.122  3D  Intramodality,  
inter‐fraction 
motion 
Gantry head mounted clamp for the 
US‐probe, automatic registration 
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The complete body contour is not visible on an US image, therefore structures may be more 
difficult  to  identify  on  an  US  image.  User  experience  and  training  have  been  shown  to 
improve the consistency and reproducibility of US image interpretation among users126, 127. 
In most US systems there are several time points at which the user variability can have 
an  influence; during  image  acquisition,  structure  contouring  and  at both  the  inter‐  and 
intramodality matching  stages.  For prostate126,  128‐131, breast132  and  liver133  some of  the 
variabilities have been  investigated  (table 3) and can  therefore be  taken  into account  in 
the uncertainty of the whole procedure. 
One source of  large user variability during  image acquisition may be probe pressure. 
Several studies have shown a potential influence of probe pressure on the prostate posi‐
tion. In two studies134, 135 radiographs of brachytherapy seed implants were used to meas‐
ure the  influence of probe pressure. Radiographs were acquired before/after and during 
US  image  acquisition/SIM. Another  study128 used  sequential CT  scans  and  a dummy US 
probe. There were also studies which only used the US modality to measure the prostate 
displacement35, 131. The maximum reported prostate displacements due to probe pressure 
ranged  from  no  displacement  to  5 mm  under  normal  conditions  and  up  to  10 mm  if 
(inappropriately) high pressure was  applied.  The average prostate displacement  for  the 
clinically applied pressure  is around 3 mm35,  128,  131. For  intramodality systems,  in  theory 
the probe pressure distortion is minimized when similar scanning procedures are used to 
acquire  the  images during SIM and TX stages;  the corrective shifts are derived as differ‐
ences  between  two  images,  both  affected  by  (ideally)  the  same  probe  pressure.  One 
group136  reported  that  it might be difficult  to  reproduce  the applied pressure  from one 
session to another due to the manual sweeping acquisition technique. In general, scanning 
with similar probe placement, minimal pressure and high viscosity coupling gel may help 
to minimize the problem. In 2002 a solution was suggested to correct the images mathe‐
matically  for the probe pressure119,  137,  138. Probe pressure can be avoided completely by 
scanning  the  prostate  transperineally,  e.g.  by  the  Clarity  Autoscan  system31.  Another 
solution to achieve highly reproducible probe pressure could be by using robot‐arms80, 120, 
121, 139. 
In addition, the position measured by the US system has to be compared to the ‘true’ 
position of the target. This was investigated in many studies (table 6). Unfortunately, the 
‘true’ position of an organ is difficult to determine, and none of the available localization 
techniques  are  true  gold  standards. Most  studies  compare  the  localization  from US  to 
another  IGRT  technique, where usually  the  reference  technique  is  already  clinically  im‐
plemented. Some studies reported clinically significant differences. This should not imme‐
diately  lead  to  the  conclusion  that  the US  IGRT  system  is  incorrect. Nonetheless, with 
clinically  significant differences between  systems, changing  from one  system  to another 
can result in a better or worse patient treatment. 
For breast and prostate  treatments,  the effects of acquiring US  images on  the daily 
treatment workflow are minimal. All US images can be acquired by the technologists and 
no  physician  involvement  is  necessary.  Extra  time  for US  scans may  be  offset  by  time 
saved by omitting  the FM  implantation. The  time necessary  to accomplish  the complete 
US workflow  in  the  treatment  room  (acquire  the TX US, matching  to SIM US or CT and 
shifting the patient) can, after proper training, be less than 5 min140‐142. 
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Comparisons with other IGRT modalities 
Various other  imaging methods have been  investigated  to  localize  the  target during RT 
treatment, as discussed in a previous section. In general, one could differentiate systems 
by their use of  ionizing radiation or not, or by their soft‐tissue contrast. The non‐ionizing 
radiation techniques, US and MRI, have in most cases high soft tissue contrast. In CT and 
CBCT  the  soft  tissue  contrast  is moderate, and  in portal  imaging only objects with high 
densities such as bones are easily visible. To compensate  for  lack of contrast,  implanted 
FMs with a high density  can be used as a  surrogate  to  localize  the position of  the  soft 
tissue organs. 
From a practical point of view, CBCT and portal imagers have the benefit of being fully 
integrated in most linacs. The integration of MRI and a linac is under development143, but 
in‐room solutions for both MRI144, 145 and CT146 are already clinically available. This, how‐
ever, requires  large treatment rooms. US  imaging systems are  less space consuming and 
less costly, but require patient contact and a user or robot‐arm in the treatment room. In 
the  following  sections  the  requirements  for  imaging  of  several  target  sites will  be  dis‐
cussed in more detail. 
For prostate, the one‐to‐one comparison of US with other IGRT techniques are shown 
in table 6. 
CLINICAL STUDIES 
Prostate 
Current prostate RT uses fractionated, dose escalating, Intensity‐Modulated RT techniques 
(IMRT), i.e. steep dose fall‐offs and tight target margins. The prostate, however, is known 
to be a structure which can move from day to day by up to several mm or even cm in an 
unpredictable way, mainly due to variations in rectal and bladder filling147, 148. This necessi‐
tates the accurate determination on a daily basis of the position of the prostate and the 
OARs  that  caused  it  to move  prior  to  RT  treatment.  An US  study  of  the  inter‐fraction 
prostate displacement  from  the planning position  found an average 3D displacement of 
about 7.8 mm17,  149. When  analyzed  in  each dimension, 31‐38% of displacements were 
greater  than  5 mm150.  In  another  study151,  systematic  uncertainties  showed  that  non‐
uniform PTV margins of 2.7 mm anterior, 14.9 mm posterior, 7.7 mm right, 6.7 mm left, 11 
mm superior, and 7 mm inferior are necessary to encompass the prostate for 95% (2 SD) 
of all displacements if the US localization system were not used. Fung et al.17, 149 observed 
a slight trend toward superior‐posterior directions in the scatter plots of the shifts. In the 
absence  of  systematic  uncertainties,  a  uniform  PTV margin  of  9 mm would  suffice151. 
According to another US study15, a 4 mm PTV margin would be sufficient. 
Prostate imaging modalities in RT  
For prostate RT, a commonly used IGRT method is MV EPI in combination with implanted 
FMs as a surrogate for the prostate  location13. FM  implantation  is not always feasible or 
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without  risks;  infections and bleeding152,  153 are well known  complications  in  this proce‐
dure154, 155. Superior to imaging surrogate FMs are techniques in which the prostate itself 
is visualized. Both CT and CBCT have moderate soft tissue contrast, reducing the capability 
to distinguish the prostate from surrounding normal tissue. MRI and US have a higher soft 
tissue contrast, facilitating prostate recognition. Table 4 compares different IGRT imaging 
modalities. 
 
 
The prostate  is relatively easy  to  image with US  in  the presence of a  full bladder, which 
acts as an acoustic window. Several groups have reported on their findings on the imple‐
mentation of US IGRT systems (table 5). 
Issues for US imaging for prostate RT 
Several  publications  comparing  2DUS  and  FM‐based  x‐ray  imaging  prostate  localization 
methods have raised concerns regarding the accuracy of US‐based techniques33, 42, 156. The 
main concerns are US user variability and abdominal probe pressure causing organ mo‐
tion. However,  in  some  cases  the  prostate  displacement  attributed  to  probe  pressure, 
might actually be  the SOS artefact described earlier. Excessive pressure on  the patient’s 
skin is, in particular in radiology, believed to be necessary to acquire high quality images. 
Some studies, however, have reported that only a small amount of pressure  is sufficient 
  Table 4: Comparison of prostate imaging modalities.   
  System  Advantages  Disadvantages   
  Implanted electro‐
magnetic tran‐
sponders 
Real‐time tracking  Invasive,  risk  of  infection/bleeding,  transponder 
migration.  Causes artefacts on post‐treatment MRI. 
 
  kV or MV EPI ±FM  Quick and easy to 
acquire. Bones and 
FM easily visualized. 
Extra radiation dose, 2D images, bones are used as a 
surrogate for the prostate position.  
With FM:  invasive,  risk of  infection/bleeding, migra‐
tion, presence of FM can perturb dose 158‐161. 
 
  CT ± FM  3D images, easy to 
acquire, FM easily 
visualized, operator 
independent 
Extra  radiation  dose,  not  commonly  available  in 
treatment  room,  moderate  contrast  without  FM. 
With FM:  invasive,  risk of  infection/bleeding, migra‐
tion, FMs cannot define prostate fully in 3D, presence 
of FM can perturb dose 158‐161. 
 
  CBCT ± FM  3D images, easy to 
acquire, FM easily 
visualized, operator 
independent 
Extra radiation dose, moderate contrast without FM. 
With FM: see previous line (CT ± FM). 
 
  US  No extra radiation 
dose, high imaging 
contrast, real‐time 
tracking 
Image  acquisition  uses  patient  contact  and  is  user 
dependent,  requires  good  training,  not  all  systems 
are 3D, small FOV. 
 
 MRI  No extra radiation 
dose, high tissue 
contrast 
Complex, not available in treatment room yet.   
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for good  image quality for RT applications131, 157. By matching the TX and SIM US  images, 
which  are  affected  similarly by  the probe pressure,  the  target displacement will be  re‐
duced  (the  same  holds  for  the  SOS  error).  It  remains  a  problem  if  treatment  planning 
based on US SIM images is attempted. For intermodality systems where a TX US image is 
compared to a SIM CT image a target shift may be incorrectly affected by probe pressure. 
Measures to reduce the probe pressure artefact were discussed in the previous section.  
 
Table 5: Studies on the clinical implementation and utility of US IGRT systems.   
  Focus  Study Facts  Findings   
First clinical 
experience  
# patients: 4‐54; 
185‐4698 daily scans 
Daily prostate movement can be >1 cm.     Transabdominal 
US‐based  stereotactic  guidance  is  a  safe  method  for 
correcting patient positioning (BAT system:165, 166, SonArray 
system:  167). Dosimetric  evaluation  studies  show  a better 
dose  coverage  when  US  IGRT  shift  implemented  (BAT 
system:  168,  169,  Clarity  system:  170).  In  one  study  171,  the 
degradation  of  the  treatment  plan  using  US  IGRT  was 
higher compared to MVCT.  
Practical  issues: modest  increase  in  treatment  setup  time 
166.  Adequate  bladder  filling  and modest  probe  pressure 
were  crucial  to  achieve  adequate  image  quality  without 
systematic prostate displacements 157.  
 
  Analysis of 
acute toxicity 
# patients: 22‐50; 
BAT system 
Rate of acute gastrointestinal toxicity reduced with the use 
of US  IGRT. No change  in acute genitourinary toxicity rate 
was found 172. Without US IGRT significant more acute and 
a  trend  towards more  late  rectal  toxicity was  found  173. 
Daily adaptive US IGRT reduces rectal toxicity in the case of 
empty rectum and to minimize geometric miss of prostate 
174.  
 
  Reports of 
experience, 
based on large 
patient groups 
# patients: 130‐387; 
# scans: 3509‐10327 
Image  quality  of  95%  of  daily  US  images  with  BAT  was 
acceptable  for  patient  positioning.  In  3%  of  the  cases, 
major  alignment  errors  remained  141.  Particularly  large 
patients  or  those  who  cannot  maintain  bladder  filling, 
transabdominal US images may not show enough anatomi‐
cal detail to allow accurate localization. User training in US 
scanning and interpretation is needed 130.  
 
     
 
One‐to‐one comparisons of US with other IGRT techniques are shown in table 6. The first 
few studies in the table128, 134, 162, 163 compare US IGRT to skin marks or bone alignment on 
portal images, which do not represent the prostate. The differences found were reported 
as prostate motion, and US IGRT was considered to be an  improvement for patient posi‐
tioning. However, Serago et al.128 expressed reservations about the technique. They stress 
the prerequisite of good US  image quality and address that US  IGRT  is not suitable for a 
subset of patients with physical characteristics that make good quality images difficult to 
obtain, e.g. patients with high body mass index or those who cannot maintain a full blad‐
der. 
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Comparisons of US with CT+FM gave  conflicting  conclusions, even  though  the  reported 
differences were  small.  In  the absence of a  ‘real’ gold  standard and without  taking  into 
account the estimation of the uncertainties of both systems, the decision of which system 
performs better is subjective. One can only say whether IGRT systems are interchangeable 
or not, and clinical judgment must dictate whether the difference is of importance131, 164. 
Discrepancies between a  reference modality and US  led  to unfavorable  conclusions 
towards US  in some studies42,  142,  175,  176 even  though these discrepancies may be due  to 
uncertainties  in  the  reference modality. For  instance  in some studies42,  131,  156,  164  the CT 
images were acquired  less  than a week after FM  implantation, which makes  it probable 
that the FM were not yet fully anchored. Also larger US displacements sometimes resulted 
in  negative  conclusions  since  this  resulted  in  undesirable  larger  PTV margins.  In  these 
studies, overestimation of the prostate motion with US was assumed to be more probable 
than underestimation with  FM.  Studies  comparing US  to EPI  and/or CBCT with  a  linear 
regression analysis41, 131, 162, 163, 165, 177 found these techniques to be comparable (table 6, R 
= 0.44‐0.88 (AP), 0.24‐0.91 (LR), 0.12‐0.87 (SI)). Clinical workflow and the patient’s prefer‐
ence  towards non‐invasive procedures may also guide  the choice between  the different 
methods. 
Breast 
Several clinical studies have shown that adjuvant RT post lumpectomy of localized breast 
cancer  leads  to  improved  survival  rates183. The use of  a boost  field given  to  tissue  sur‐
rounding the surgical cavity following whole breast photon irradiation has been shown to 
improve treatment outcome significantly184, 185. This tissue, close to the edge of the surgi‐
cal cavity may contain viable cancer cells, which may remain after surgical excision, and is 
therefore deemed to be the radiation target. Boost radiation is often delivered by external 
electron  beams,  or  in more  recent  clinical  practice,  by  photon  beams. Over  time,  the 
target may change in size, shape and position due to patient setup, breast edema, tissue 
remodeling  in  the  cavity,  changes  in  post‐operative  breast  anatomy,  and  respiratory 
motion. To ensure accurate delivery of  the boost  radiation some  form of breast  IGRT  is 
needed.  To  reduce  the  incidence  and  severity  of  toxicity,  to  reduce  the  probability  of 
secondary radiation‐induced tumors and also for cosmetic reasons the amount of normal 
tissue irradiated to the boost dose should be kept as low as possible.  
Breast imaging modalities in RT 
Imaging modalities that have been used to define the surgical cavity for RT are planar x‐
ray  imaging with  kV or MV photons, CT or CBCT  imaging, MRI and US  imaging.  Several 
studies  used metallic  FM,  often  surgical  clips,  or  in  the  case  of MV  imaging,  gold  FM, 
implanted during lumpectomy to aid the indirect visualization of the target area. Using CT 
and CBCT imaging it is possible to visualize seroma, the surrounding tissue and FM. Using 
kV planar imaging, only metallic markers are visible. In US imaging only the seroma cavity 
(i.e.  liquid  filled) and  the surrounding  tissue are visible. All  the  imaging modalities men‐
tioned  above make  use  of  surrogates  to  identify  the  target  region.  Imaging modalities 
which rely on surrogates such as the chest wall or the skin to obtain the position of the 
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cavity are considered  inappropriate due to the geometric uncertainties  in the position of 
the target relative to bony anatomy and breast surfaces192. Table 7 gives an overview of 
the advantages and disadvantages of the various imaging modalities used for breast boost 
RT.  In  older  studies,  planar  x‐ray  imaging with  implanted  FM was mostly  used, which 
evolved  into CT or CBCT  imaging, with or without  FM. The use of  FM as  an  IGRT  ‘gold 
standard’  has  been  questioned  by many  due  to  imaging  artefacts,  FM migration  and 
inadequate 3D coverage (only a limited number of points within the cavity can be visual‐
ized, typically less than 10)8, 186, 187, 193. 
 
  Table 7. Comparison of breast  imaging modalities  (all non‐invasive,  if FM are  implanted during 
lumpectomy). 
 
 Modality  Advantages  Disadvantages   
  kV or MV  
x‐ray + FM  
Easy to acquire, good 
visibility of FM 
2D  images, extra radiation dose, FM migration, metal 
imaging  artefacts,  FM  reliability  to  determine  cavity 
depends on  surgical  implant practice and delineation 
practice. 
 
  CT± FM  3D images, with FM some‐
times perceived as gold 
standard 
Extra  radiation  dose,  moderate  contrast  of  seroma 
cavity, not commonly available in treatment room, use 
of  original  planning  CT  for  boost  planning  may  be 
inadequate due to cavity changes 186.  
With FM: FM migration, FM cannot define cavity fully 
in  3D,  FM  reliability  to determine  cavity depends on 
surgical implant practice and delineation practice. 
 
  US  No extra radiation dose, 
high imaging contrast of 
seroma cavity, can easily  
be used in treatment room 
Cavity more  difficult  to  see  with  time  post‐surgery, 
cavity  visibility  lower  for  smaller  breast  and  young 
patients  (<40  yrs)  187,  scanning  may  distort  breast 
geometry. 
 
  CBCT ± FM  Can easily be used in 
treatment room, markers 
can be seen easily 
Possibly  poor  cavity  visualization  depending  on 
imaging artefacts 188, extra radiation dose, problematic 
conversion of Hounsfield units to electron densities for 
dose calculations 189. 
Collision risk of CBCT unit with patient due to off‐axis 
setup for breast irradiation 190. 
 
 MRI  High tissue contrast  Not available in treatment room, doesn’t seem to add 
much to CT 191. 
 
     
 
The  first studies to  investigate 2DUS  imaging  for breast RT appeared  in the  late 90s and 
early 2000s187, 194‐196. These studies were concerned with electron boost except one which 
explored  US  imaging  for  breast  brachytherapy194.  These  early  reports  established  the 
usefulness of US  imaging  for breast RT, but also pointed out that US cavity volumes can 
differ significantly  from CT derived volumes, with  the  latter nearly always exceeding the 
former. 
In 2007 the first study193 reporting the use of 3DUS imaging for breast RT established 
that this technique was a considerable improvement over 2DUS imaging. They attributed 
this  to  the dependence of distance measurements  in 2DUS on  the probe  angle on  the 
breast surface. The cavity was visible on 3DUS  in 83% of 40 patients. They noted that all 
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imaging modalities (2DUS, 3DUS and CT) correlated poorly with specimen volume due to 
cavity changes after surgery. These authors were also the first to report US to CT registra‐
tion using a camera  to  track  the US probe motion with  IR emitters. This  technique had 
been reported earlier for prostate US  imaging. The 3DUS system employed was a Diasus 
(Dynamic  Imaging,  Livingston,  Scotland, UK).  They used  a dedicated US  camera‐tracked 
pointer  to point  towards  the CT FM  to  register US‐CT. They developed a highly original 
phantom (olives with stones replaced by vaseline, embedded in gelatin to mimic a lesion). 
US phantoms are generally more difficult to manufacture than CT phantoms due to phan‐
tom materials such as plastics being  less tissue equivalent for US wave propagation than 
for x‐ray attenuation.  
 
 
A similar 3DUS study8 for accelerated partial breast irradiation (APBI) with photon beams 
used  the Restitu  system  (now Clarity: Elekta,  Stockholm,  Sweden). They  also  registered 
3DUS and CT  images and didn’t use FM. Figure 5  from  this work  compares  the  seroma 
cavity as  seen on CT and US  images. They obtained a 3DUS‐CT  co‐registration  that was 
accurate to within 2 mm or less in 19/20 patients. They reported that CT seroma visibility 
 
Figure 5: CT  image of breast seroma cavity with the cavity  indicated  in  light grey  (top  left) and US 
image of the non‐echogenic cavity visible  in dark grey (top right). Bottom: co‐registered  image (the 
mismatch at the skin is attributed to the US gel layer on top of the breast). Adapted from Berrang et 
al.8, with kind permission.
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was reduced with dense breast parenchyma, smaller seroma volume, and smaller volume 
of excised breast tissue, while US seroma clarity was not affected by these factors. They 
also noted that US imaging had improved inter‐observer consistency compared with CT in 
8/20 cases.  
Surprisingly, until 2010 no breast RT studies had been reported that also investigated 
the  consequences  of  target  localization  on  the  radiation  dose  to  the  target.  The  first 
study197  to  do  so  investigated  dose  variations  due  to  inter‐fraction  breast motion  for 
electron boost, using the Clarity 3DUS  imaging system. They found significant changes  in 
dose between different fractions; the mean dose to the CTV in the combined dose distri‐
bution  (from  3DUS  imaging)  deviated  from  that  of  the  reference  scenario where  a  CT 
image dose calculation  is performed only at the start of the boost treatments from 60% 
less  to 23% greater. Compared  to  the dose calculation based on  the  initial CT planning, 
even larger differences could be obtained. 
Another  study  focused  on  the workflow  for  3DUS  cavity  volume  determination  in 
breast boost RT both with electron and photon beams198. They used  the Clarity  system 
with its semi‐automatic cavity delineation tools, and the Ultrapath feature which shows on 
screen the US scan path from the reference US scan to increase reproducibility of subse‐
quent US scans. For electron boost the Clarity system for breast IGRT has a digitizer, which 
is a camera‐tracked pointer tool with IR markers that can be used to digitize the surgical 
scar. This  then provides an external anatomy  landmark,  in conjunction with  the  internal 
seroma cavity landmark, in the beam’s eye view. The aforementioned 3DUS breast studies 
clearly  indicate  the usefulness of 3DUS  imaging as an adjoint  to CT  imaging, with some‐
times clear advantages over CT. 
Another imaging modality that has been explored for breast RT is CBCT188‐190, 199‐201. In 
many cases CBCT  imaging  is used  to match chest wall and skin surface, due  to the poor 
visibility of  the cavity. These  images  suffer more  from  scatter artefacts  than CT  images, 
and  therefore  image  quality  is  reduced  and  conversion  of Hounsfield  units  to  electron 
density, needed for dose calculation, is compromised. Many reports also express concern 
about the extra radiation dose incurred by CBCT imaging for multiple treatment fractions. 
From several studies it is clear that CBCT imaging, which has been shown to be very useful 
for other treatment sites,  is sub‐optimal for breast188, 190, 199, 200. CBCT  imaging and 3DUS 
imaging could probably be used as complementary modalities, but this needs more study. 
The use of MRI to identify the target area for breast RT has been reported but did not 
add much  improvement  to  CT‐defined  targets191.  Implantable markers  for  US  imaging 
exist, but to our knowledge have not been reported yet in the literature for use in breast 
RT.  CEUS  imaging  to  distinguish  diagnostically malignant  from  benign  breast  tissue  has 
been described  recently202 but has not yet been explored  to aid breast RT, as  far as we 
know. 
Issues for US imaging for breast RT 
All studies cited use linear array US transducers in the range of 5‐12 MHz. Breast distortion 
due to US probe pressure is an issue but many studies report that the effect is minimal if 
scanning  is done with minimal probe pressure and using a high viscosity gel8,  186,  197,  198. 
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One study mentioned an algorithm to correct US images for pressure119, 137. 2DUS appears 
sufficient  for  surgical  cavity  imaging  for  simple  boost  fields  but  3DUS  is  preferred  for 
complex conformal photon boost studies or APBI8, 193. In many older studies of US versus 
CT only cavity visibility, or dimensions (e.g. distal cavity wall depth from skin surface) were 
compared, whereas  the more recent publications use  image registration8,  186,  197,  198. SOS 
correction for breast was explored recently113, but was not adopted in any of the studies 
discussed here. 
There are several factors that  influence the US visibility of the cavity. Breast size has 
no  influence according to some196  (2DUS study), while others  found that smaller breasts 
decreased  visibility187  (2DUS  study).  Some  studies  reported  that  the US  visibility  didn’t 
depend  on  time  elapsed  since  surgery, but most  studies  agree  that  time  degrades  the 
image quality, possibly due to resolution of seroma. Menopausal status doesn’t seem to 
have an influence187. US appears to work best for patients with low body fat196 and older 
patients (>40 years)187. The effect of motion caused by breathing on US imaging seems an 
ill‐studied phenomenon. 
Several studies confirm that the cavity appears smaller  in US than  in CT  images. The 
CT image can include not only the fluid‐filled cavity and the surrounding walls, but also the 
postoperative architectural distortion, breast tissue stranding, fibrosis, and normal dense 
breast parenchyma8. The US cavity volume was also reported  to reduce at a higher rate 
over time than the CT volume186. They found that the tumor bed volume shrunk on aver‐
age by 10% on CT  and 26% on US between  scans done during  initial planning  and  just 
before electron boost. The explanation was that as the seroma reduces over time, fibrotic 
tissue takes its place and CT cannot distinguish the electron densities of fibrotic tissue and 
seroma liquid, whereas US can distinguish the difference between solid tissue and liquids. 
Some studies reported  the US cavity  to appear more shallow187 which may  indicate SOS 
aberration113. 
Other sites 
Visibility  of  abdominal  lesions  (e.g.  liver)  is  usually  quite  poor with  CT  based  systems 
without using contrast media. US IGRT has been used for other organs than prostate and 
breast, but reports have been few. A 3DUS system was designed for extracranial stereo‐
tactic guidance203, which later led to the commercial SonArray system (ZMed, Inc, Ashland, 
MA, USA;  later this system was acquired by Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), 
but  it  is now no  longer marketed. They achieved a spatial accuracy of 1.5 mm, which  is 
vital for stereotactic treatments. In 2004 the utility of the BAT system was investigated for 
62 patients with upper abdominal  tumors81 and  it was  successfully  implemented  in  the 
clinical routine. In only 4.2% of the BAT alignments the quality of the US  images was not 
sufficient to visualize the target, mainly due to colonic and gastric air. 
The potential of US guidance with the 2DUS BAT device  in RT of the gallbladder has 
been reported204. By correction for inter‐fraction motion of up to 5 cm (mean: 1.4 cm) the 
treatment margins could be reduced to a level to compensate for breathing intra‐fraction 
motion.  The  authors  proposed  dose  escalation  trials,  based  on  their  confidence  in  US 
guidance. The 2DUS BAT system was also used in a study on IGRT for pancreas cancer205. 
Vector shifts exceeding 1 and 2 cm were needed  in 50% and 13.5%, respectively, of  the 
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targeting attempts. In several patients, observed systematic US shifts led to CT rescanning 
and replanning. The  large measured shifts support the use of generous margins (up to 3 
cm)  for pancreatic RT  in the absence of  image guidance. These data  indicate that  image 
guidance  for  every  fraction  may  lead  to  more  conformal  treatments  with  significant 
normal tissue sparing and potential dose escalation to the tumor. 
An US IGRT BAT procedure was combined with active breathing control (ABC) for ste‐
reotactic  liver treatment  in one patient206. Later they evaluated the upper abdominal US 
IGRT BAT procedure  (without breathing  control)  in a  comparison  study against CBCT207. 
Three out of the 15 patients were excluded due to unsatisfactory image quality for the US 
images.  In 7 patients the quality of the US  images was good;  in the other 5 patients the 
quality was satisfactory. For the good quality US images the average differences (± stand‐
ard deviation  (SD)) between US and CBCT  IGRT were  (‐0.1 ± 3.11) mm  in  the  left–right 
direction  (LR),  (0.93 ± 4.31) mm  in  the superior–inferior direction  (SI), and  (0.71 ± 3.15) 
mm  in the anterior–posterior direction (AP). For patients with satisfactory  image quality, 
the differences were (‐0.6 ± 5.26) mm LR, (1.76 ± 4.92) mm SI, and (1.19 ± 4.75) mm AP. 
The user variability in US IGRT for liver patients was investigated133. The uncertainties 
of US  scanning  and US  image  segmentation  in  liver  lesions were  determined with  and 
without the use of ABC.  In free breathing, the combined mean uncertainties of repeated 
scan uncertainty and inter‐ and intra‐observer variation were 1.3 mm LR, 3.7 mm SI, and 
1.8 mm AP. Using ABC the mean uncertainty reduced by 1.7 mm  in the SI direction. For 
the LR and AP directions, no difference was observed. 
A 2DUS study of 20 bladder cancer patients208 measured post‐void bladder volumes 
before and after RT as a surrogate for bladder motion. Bladder dimensions were acquired 
in 2 orthogonal planes from which the volume was derived. A significant change in voided 
bladder volume throughout the treatment course occurred in several patients. The mean 
inter‐fraction volume of  five patients was 50%  larger  than  the  reference US volume as‐
sessed at time of CT scanning and planning. Systematic  intra‐fraction volume  increase of 
bladder can be expected at a commonly assumed  rate of ~1 cm3 min−1. This  study con‐
firmed  a  measurable  intra‐fraction  increase  in  bladder  volume  in  89%  of  cases,  with 
results  varying  highly  among  patients.  Potential  infringements  on  bladder  treatment 
margins  and/or  over‐irradiation  of  normal  tissue were  frequently  seen  in  this work.  It 
would appear that for bladder RT daily image guidance is essential, but this would benefit 
from a 3DUS  technique.  In  two somewhat related publications, 3DUS  full bladder meas‐
urements were employed  to  assess motion of  the  cervix209 or  the  rectum210 during RT. 
Ahmad et al used the US‐volumes for finding a correlation between bladder filling changes 
and cervix–uterus displacements. By measuring the bladder filling with US and the correla‐
tion with cervix position a best plan of the day could be selected from the patient‐specific 
plan  library209,  211‐213.  It would appear  that despite claims made  in  these papers,  the US 
devices used did not result  in displayed 3DUS  images, but only reported certain bladder 
measurements. All studies discussed  in this section used convex array US transducers, as 
far as we can discern. 
The use of US  IGRT for the direct  imaging and positioning of gynecological sites  is  in 
development, but not many studies have been published yet. The use of 2DUS was suc‐
cessfully  introduced  for  cervix  brachytherapy214,  and  recently  a  phantom  and  a  patient 
study from the same group were reported with a 3DUS‐system for external RT215, 216. 
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transducers  operating  around  10 MHz  (superficial  imaging).  It  has  been  used  for  e.g. 
assessing radiation‐induced xerostomia  (dry mouth) by quantifying  tissue  texture217, and 
for imaging the radiation effects on pediatric thyroid glands218. See also O’Shea et al.1. The 
only 3DUS head & neck study that we are aware of was published as conference proceed‐
ings219  and  attempted  to  quantify  the  temporal  volumetric  evolution  of  cervical  lymph 
nodes throughout a course of RT, with the aim of aiding adaptive RT.  
Endobronchial US  imaging  in  lung  cancer has  received much attention  in diagnostic 
imaging, e.g. for staging lung cancer220, but as far as we know, no direct applications in RT 
have been reported. There are no accounts known to us on the use of US imaging in brain 
RT. The latter two applications are difficult for US imaging due to the limited penetration 
power of US waves in these anatomical regions. 
FUTURE DEVELOPMENTS 
From  this  review  it  is  clear  that  US  imaging  is  a mature  imaging  technology, which  is 
available for image guidance applications in RT. The reality is, however, that far fewer RT 
centers  use  US  imaging  than  x‐ray  based  imaging  (EPID,  CT,  CBCT)  for  verification  of 
treatment setup. The only clinical RT application that has known modest success  is daily 
US imaging of prostate, for setup corrections. This was the most popular application in the 
late 90s and it remains so until today. X‐ray based imaging has been more popular, and is 
used by most advanced RT centers for regular (but usually not quite daily) verification of 
the patient anatomy for various target organs. The advantages and disadvantages of both 
imaging techniques have been discussed in this review. There are currently high expecta‐
tions for another form of image guidance: MR imaging, especially when integrated with a 
linac143. This technique could offer high  imaging contrast during therapy, but  is not with‐
out its disadvantages of which the high cost will certainly be one. The imaging modalities 
discussed here are to some extent complementary. Therefore, one could envisage future 
RT departments having access to multiple forms of imaging for treatment guidance, which 
could be used in combination depending on the application. 
Currently, it is not easy to predict the future of US imaging in RT. US image quality has 
improved  significantly  recently. Several novel applications of US  to RT will be discussed 
extensively in the companion review paper1. These techniques show that US imaging also 
has the potential to provide advanced functional imaging over x‐ray based imaging. Most 
verification  imaging  currently  done  in  RT  is  for  inter‐fraction motion.  For  intra‐fraction 
motion,  US  imaging  can  play  an  important  role.  It  can  be  used  to  quantify motion  of 
organs or endogenous structures  in 3D and  in real time, without the need for  implanted 
markers. X‐ray based imaging will usually be too slow and/or need invasive FMs to achieve 
the same goal. However, until now widespread US use  in RT has been hampered due to 
the extensive training requirements. Therefore there is an urgent need to make US imag‐
ing user‐independent and automatic. Some  recent advances have been  reported  in  this 
direction by using  robotic operatorless  systems31.  These  first  efforts may  lead  to novel 
concepts, such as adhesive US probes with phased crystal arrays, obviating the need  for 
US  imaging  has  been  reported  in  head  and  neck  RT,  typically  employing  linear  array 
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probe positioning systems and mechanically swept beams as in current applications (such 
as Autoscan). These could even be left on the patient during beam delivery, enabling true 
intra‐fraction  motion  management,  and  eventually  providing  direct  feedback  to  the 
irradiation system. 
Much work  is also being done to segment structures automatically  in real time, and 
one  can  envisage  applications  such  as  real‐time  dose  display  based  on  anatomical  3D 
deformation fields derived from daily US imaging. Real‐time display of the 3D differences 
between  the planned and  the delivered dose will  then also be within  reach. These new 
developments, in combination with automated operator‐less imaging may lead to a much 
higher clinical acceptance of the US IGRT technique in RT. 
The  current applications of  IGRT  in particle beam  therapy are  limited, but with  the 
growing popularity of  this  form of  therapy the need  for  image guidance  in  this  field will 
also  increase. US  imaging may have a new opportunity to be  integrated with the particle 
beamline  to enable  real‐time organ monitoring. Challenges such as  interfacing  real‐time 
US equipment with scanning particle beams will have to be addressed. Lastly, US imaging 
offers some exciting opportunities such as real‐time  in vivo particle beam range monitor‐
ing, based on thermo‐acoustic processes in tissue221, 222. 
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ABSTRACT 
Intramodality ultrasound image‐guided radiotherapy systems compare daily ultrasound to 
reference  ultrasound  images.  Nevertheless,  because  the  actual  treatment  planning  is 
based on a  reference  computed  tomography  image, and not on a  reference ultrasound 
image,  their  accuracy depends partially on  the  correct  intermodality  registration of  the 
reference ultrasound and computed tomography images for treatment planning. The error 
propagation in daily patient positioning due to potential registration errors at the planning 
stage was assessed in this work. Five different scenarios were simulated involving shifts or 
rotations of ultrasound or  computed  tomography  images.  The  consequences of  several 
workflow procedures were tested with a phantom setup. As  long as the reference ultra‐
sound and computed  tomography  images are made  to match,  the patient will be  in  the 
correct treatment position. In an example with a phantom measurement, the accuracy of 
the performed manual fusion was found to be ≤2 mm. In clinical practice, manual registra‐
tion of patient images is expected to be more difficult. Uncorrected mismatches will lead 
to a systematically incorrect final patient position because there will be no indication that 
there was a misregistration between the computed tomography and reference ultrasound 
images. In the treatment room, the fusion with the computed tomography image will not 
be visible and based on the ultrasound images the patient position seems correct. 
   
Error propagation in 3DUS‐IGRT  57 
INTRODUCTION 
Current quantitative ultrasound  (US)  image‐guided  radiotherapy  (IGRT)  systems1  can be 
divided into two categories: intermodality and intramodality systems (Figure 1). With the 
intermodality  systems,  such  as  the  B‐mode  acquisition  and  targeting  system(BAT,  Best 
Nomos, Pittsburg, Pennsylvania),2, 3  the US images acquired at the treatment stage (UStx) 
are  compared  to  the  reference  computed  tomography  (CT)  image  acquired  during  the 
simulation stage. The  intramodality approach entails comparison of an UStx  image with a 
reference US (USref) image, acquired at the time of CT simulation, and therefore compares 
like with  like. An example of  this methodology  is  the Clarity  system  (Elekta, Stockholm, 
Sweden).4, 5 
Although intramodal alignment at the treatment stage is less sensitive to errors com‐
pared to the inter‐imaging modality discrepancies6 in intermodality systems, the complete 
workflow  contains  extra  registration  steps  and procedures  that may  increase  the  error 
susceptibility. Because  the actual  treatment planning  is based on a  reference CT  image, 
and not on an USref image, the accuracy of intramodality image guidance systems depends 
on the correct intermodality registration of the patient’s USref scan and the planning CT. In 
normal procedures,  in which  the USref  and CT  scans  are made  in direct  succession  and 
without any patient motion in between, the image fusion is an automatic process. When 
this automatic image fusion yields an incorrect match due to, for example, patient motion 
between the USref and the CT scans, there will be an alignment error between the CT and 
the USref scans, which, if not corrected, could propagate to the stage of the dose delivery. 
 
 
The current manufacturer‐recommended procedure is to rescan the CT and the US image 
in case of a known mismatch. However, since this is very time consuming, especially when 
it is not noticed immediately, an alternative approach to register the USref and CT images 
could be valuable. This could consist of manual shifting of either the CT or the USref image 
to accomplish a best fit between the two image modalities. This manual shifting relies on 
 
Figure 1:   Schematic overview of the procedures during the different stages in the patient workflows 
for intermodality (top) and intramodality (bottom) ultrasound image‐guided radiotherapy (US IGRT) 
systems. Images reproduced with kind permission of Fontanarosa et al.1 System type images courte‐
sy of Best Nomos (top) and Elekta (bottom). 
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visual interpretation of common landmarks (e.g., bladder neck) and thus adds an element 
of  user  dependence  that may  affect  the  accuracy  of  the  positioning  of  intramodality 
systems. 
In  this work, we  investigate  the  potential  consequences  for  the  intramodality  ap‐
proach when the CT and USref scans are not acquired in the same patient position, simulat‐
ing uncertainties that may occur in daily practice due to a variety of reasons (e.g., patient 
motion  or  laser  offset). We will  show  how  errors may  propagate  to  the  dose  delivery 
stage, potentially jeopardizing patient safety.7, 8 In particular, this may also occur in cases 
where registration errors remain undetected. Methods for assessing potential errors and 
their causes proactively are very useful approaches for identifying and reducing errors and 
malfunctions9 and should become more standard practice. With simple examples, we try 
to give a better understanding of the system and prevent errors due to simple mistakes or 
misinterpretations. 
MATERIALS AND METHODS 
Intramodality 3‐dimensional US IGRT System 
The Clarity 3‐dimensional (3D) US system consists of two US units, one in the CT room (US‐
Sim) and another one in the treatment room (US‐Guide). At both units, a ceiling‐mounted 
optical  infrared position tracking system continuously tracks the US probe with reflective 
markers. This  tracking system  is calibrated  through a room and probe calibration proce‐
dure with a dedicated calibration phantom, accomplishing the 3D reconstruction of the US 
volume referenced to the same room coordinate system with a tolerance  level of 1 mm 
for each room as stated by the manufacturer. 
During simulation, the patient is positioned on the CT table, and three external fiduci‐
als  (metal markers) are patched on  the patient’s skin at the outer  intersection points of 
the room lasers (defining the CT reference point). The CT and USref images are acquired in 
quick succession with the patient  in the same position. (The US scan is acquired with the 
patient  aligned  to  the  positioning  laser  outside  the  CT‐bore.  Directly  following  this US 
scan, the CT table is shifted inside the bore and a CT is acquired. The lasers correspond to 
the CT reference point through a calibration procedure.) On a workstation the simulation 
isocenter  is  identified on  the CT, and  the  registered USref  is overlayed  to  form a CT–US 
fusion. Once  the  treatment plan  is complete,  the  isocenter  information  is  transferred  to 
the treatment unit and transformed from simulation to treatment coordinates. An  initial 
isoshift  (from  the USref  reference point  to  the  radiation beams  isocenter  location)  is  re‐
ported and is based on the intermodality fusion of the patient USref and CT images. 
For every radiotherapy fraction, the patient is aligned to the room lasers, and the ac‐
quired UStx scan  is matched  to  the  reference guidance structure of USref scan. Based on 
this match, the patient is shifted in three directions to realign the target with the radiation 
beams.10 
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Workflow 
We simulated five different scenarios compared to correct alignment (Table 1), mimicking 
errors that could occur during the simulation stage caused by, for example,  laser offsets, 
patient motion (translations and rotations), or inaccurate room calibrations. 
 
 
Table 1. The five Different Scenarios in Comparison to the Correct Alignment on the Room Lasers. 
 
Scenario  CT  USref 
Reference situation  Correct alignment    Correct alignment 
1  Shifted    Correct alignment 
2  Correct alignment    Shifted 
3  Shifted  =  Shifted 
4  Shifted  ≠  Shifted 
5  Correct alignment    Rotated 
 
The CT  and USref  images  are  assumed  to be  fused on  the Clarity workstation using  the 
alignment of  the  reference point  (Figure 2). The USref  reference point  is defined as  the 
intersection  point  of  the  room  lasers  (point  L  at  intersection  of  dashed  lines).  The  CT 
reference point  is defined as either the  intersection of the horizontal  line connecting the 
lateral metal markers on the phantom/patient and the vertical  line through the anterior 
marker (point MM) or the coordinates of the intersection of the room lasers (point L). The 
MM is same as the reference point used by the treatment planning system to propose an 
initial isoshift (from the reference point MM to the treatment isocenter). 
 
 
Figure 2: Aligned and nonaligned patient/phantom positions. The origin of  the ultrasound  (US) 
system is defined with a room calibration and is made to coincide with the room laser  intersec‐
tion point (L). The origin of the CT can be defined as L or as the metal marker intersection point 
(MM) of the three markers. L and MM are identical when the patient is correctly aligned. A shift 
between  these  two  occurs when  there  is  a  laser  offset, when  the  patient moved  in  between 
scans, or when there is an incorrect room calibration of the US system. 
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When the automatic CT–USref image fusion yields an incorrect match, and this mismatch is 
not corrected before the start of the treatment, there will be a systematic misalignment 
between the CT and the USref scans. This may propagate  into dose delivery errors, since 
this  is  based  on  the  planning  CT  and  the  patient  positioning  is  based  on US  guidance. 
When  mismatches  between  the  CT  and  USref  scans  are  detected,  the  recommended 
(Clarity system user guide), yet time‐consuming, procedure  is to reacquire the scans. An 
alternative match  correction  approach  is manual  shifting  of  either  the  CT  or  the  USref 
image. We also assessed the consequences of not applying a correction in case of a mis‐
match that could occur, for example, in case the mismatch was not noticed or deliberately 
left uncorrected. 
RESULTS 
The consequences of the different actions in the first scenario are shown in Figure 3. The 
USref is made with the phantom/patient correctly aligned on the room lasers, while the CT 
was made with a misalignment. There are two choices for the CT reference point.  If one 
chooses MM  as  the  CT  reference  point,  the  automatic  fusion will  be  correct  and  the 
proposed shifts from both the Clarity workstation and the US‐Guide will direct the patient 
to the correct treatment position. If L  is chosen as the CT reference point, the automatic 
fusion will not result  in a correct alignment between the CT and the USref. Three actions 
can then be taken. The first one is obtaining a correct match by manual shifting of the CT 
toward the USref. This will result in correct treatment alignment for both the initial and the 
US‐Guide proposed shifts. The second choice of action  is shifting the USref toward the CT 
instead of the other way around. This will result  in an  incorrect  initial proposed  isoshift. 
Fortunately, since the USref and CT images are made to match, the position of the isocen‐
ter and radiation beams is correct. When the reference guidance structure will be made to 
match UStx, US‐Guide will  still direct  the patient  to  the  correct  treatment position. The 
final option is not to correct the CT–USref misalignment. However, this will result in incor‐
rect importing of the isocenter and radiation beams. Both are imported relative to the CT 
coordinates, and since the target on the USref is not made to match with the target on the 
CT, the isocenter of the USref will not be in the correct position in the US target volume. As 
a  consequence,  both  the  initial  and  the  US‐Guide  proposed  shifts will  not  result  in  a 
correct patient treatment position. There will be no  indication that there was a misregis‐
tration between the CT and the USref.  In the treatment room, the fusion with the CT will 
not be visible and based on the US images, the patient position seems correct. The errors 
will be made systematically, which could result in dose delivery errors. 
The evaluation of the action consequences of all the scenarios is shown in Table 2. For 
the  ‘‘Consequences for positioning’’ as can be seen  in the right column of the table,  it  is 
assumed that the patient is positioned on the room lasers of the treatment room. Howev‐
er,  the  correct  treatment alignment  is  independent of  the  initial patient position  in  the 
treatment room. The starting position in the treatment room will have an influence on the 
proposed  US‐Guide‐based  correction  shift,  yet  the  final  treatment  position will  be  the 
same.  In case of rotational differences, none of the matching actions will  lead to correct 
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position  guidance.  In  that  case,  the only  solution  is  rescanning  (both  CT  and USref)  the 
patient. 
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For translational shifts between the CT and the USref, as  long as the patient USref and CT 
images are made to match, the isocenter from the CT is copied to the correct location on 
the USref, and US‐Guide will direct  the patient  to  the correct  treatment position. Uncor‐
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rected mismatches will lead to a final incorrect patient position. Because the actual treat‐
ment planning is based on a reference CT, and not on an USref, it is preferred to use the CT 
registered with the metal markers and shift the USref to match the CT when manual fusion 
is employed for the match. With this approach, the initial isoshift calculated with the USref 
scan will be correct and will not question the US‐Guide‐based shift. 
DISCUSSION 
In normal procedures,  the  intermodality CT–USref  image  fusion  is an automated process, 
accomplished through a phantom calibration procedure. As long as the USref and CT scan 
are made in direct succession, without any patient motion in between, and all the calibra‐
tions and laser alignments are correct, even speed of sound (SOS) aberrations11‐14 will be 
neutralized in workflows with this automatic CT–USref fusion. Nevertheless, one should be 
aware of possible errors in the intermodality CT–USref image fusion, since they may propa‐
gate to every treatment session as systematic dose delivery error. 
In  the  case of  SOS aberrations,  correct  automatic  intermodality  fusion  could  give  a 
visual mismatch between the CT and the USref images. Yet, this mismatch is not because of 
patient motion,  laser offsets, or  incorrect  calibration but due  to  SOS errors  resulting  in 
apparent shifts in the USref image. If the mismatch in the CT–USref fusion was corrected in 
this  case, an error of another nature would be  introduced  instead of correcting  for  the 
mismatch error due to a shift. Therefore, the consequences described in Table 2 are only 
applicable  to SOS corrected US  images.12,15 The user  should be aware  that during  treat‐
ment positioning when the following intramodality registration takes part, both US images 
should be SOS corrected or not. If SOS‐corrected US images are made to match with non‐
SOS‐corrected  images, errors are  introduced. For the example with a phantom measure‐
ment in Table A (Supplementary Material), a SOS correction was not necessary, since the 
calibration phantom is made of materials that have the same SOS as is assumed by the US 
system  (1540 m/s).  In clinical cases, manual CT–USref  fusion without SOS correction may 
result  in residual positioning errors or may even  introduce them. This  is a complex  issue 
that was recently studied by Fontanarosa et al.13, 14 
Furthermore, the accuracy of manual fusion depends on the matching skills of the op‐
erator  and will  therefore  affect  the  accuracy  of  the  positioning.  For  the  intramodality 
matching,  the  inter‐operator variability was  found  to be 1.3 mm, 1.4 mm, and 1.8 mm, 
respectively,  in  the  left–right,  anterior–posterior,  and  superior–inferior  direction.10  For 
manual  intermodality matching,  this  variability  is  not  expected  to  be  smaller  since  the 
tissue boundaries in CT and US are depicted very differently.16‐19 Although some of these 
errors  might  be  intercepted  by  the  safety  margins  used  for  treatment  planning,  and 
therefore will  not  always  propagate  to  actual  dose  delivery  errors,  the  recommended 
procedure in case of patient motion is always to rescan the patient with both CT and USref. 
Registration errors may still go undetected in which case Table 2 describes how errors will 
propagate; a necessity for safety assessments purposes. Table 2 may also serve as a guide 
to make US systems more robust against error propagation. Better understanding of the 
system can prevent misinterpretations and avoid mistakes. 
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Table 2:  Actions and Consequences of Registration Errors in the CT‐USref  Fusion.a
Translations
Patient Position  CT Ref. point  Match  Action to get a match  Consequence for positioning 
CT Shifted, 
USref on laser 
MM  Yes  None  Initial iso and US‐Guide based shifts are both correct 
L  No 
CT shifted to USref  Initial  iso  and US‐Guide based shifts are both correct 
USref shifted  to CT  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
None  Initial  iso and US‐Guide based shifts are both incorrect 
CT on laser, 
USref Shifted 
MM & L give 
same result  No 
CT shifted to USref  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
USref shifted to CT  Initial  iso and US‐Guide based shifts are both correct 
None  Initial  iso shift is correct, while the  US‐Guide based shift is incorrect 
CT and USref 
Shifted 
MM  No 
CT shifted to USref  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
USref shifted to CT  Initial  iso and US‐Guide based shifts are both correct 
None  Initial  iso shift is correct, while the  US‐Guide based shift is incorrect 
L  Yes  None  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
CT and USref 
Shifted with 
different shifts 
MM  No 
CT shifted to USref  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
USref shifted to CT  Initial  iso and US‐Guide based shifts are both correct 
None  Initial  iso shift is correct, while the  US‐Guide based shift is incorrect 
L  No 
CT shifted to USref  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
USref shifted to CT  Initial  iso shift is incorrect, while the  US‐Guide based shift is correct 
None  Initial  iso and US‐Guide based shifts are both incorrect 
Rotations
Any rotational 
difference 
between CT and 
USref 
MM & L give 
same result  No 
CT rotated to USref, 
USref rotated to CT 
At this moment the system can not handle 
rotations in the fusion.  
No positioning guidance 
None  Initial  iso and US‐Guide based shifts are both incorrect 
Abbreviations: MM, intersection of the lines connecting the metal markers; L, intersection point of the room 
lasers; CT, computed tomography; USref, reference US; US‐Guide: Clarity 3DUS unit in the treatment room. 
a In light gray, only the initial isoshift is incorrect. In the dark gray highlighted situations the final patient position, 
that is, the treatment position, is incorrect, which leads to erroneous dose delivery. 
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CONCLUSION 
The Clarity 3DUS guidance system  is a robust  IGRT device that guides the patient to the 
correct treatment position under the following conditions: the metal markers are used for 
the  registration of  the CT; SOS aberrations are  taken  into account12,  15    in  intermodality 
image fusion, and preferably also during the  intramodality procedures (both US  images); 
and  the CT  scan  and  (SOS  corrected) USref  scan match.  In  the  case of a mismatch,  it  is 
advised to rescan the patient with both CT and USref in direct succession with good patient 
stabilization to prevent patient motion in between the scans. 
If one opts not to rescan, one could try to obtain a correct CT and USref fusion by shift‐
ing of  the  (SOS corrected) USref scan  to  the CT scan, which  is  the reference because the 
actual treatment planning is based on the CT and not on an USref. In case of rotations, this 
will not  result  in  a  correct match  since  the Clarity  system  cannot  correct  for  rotations. 
Nonetheless, the accuracy of manual fusion depends on the matching skills of the opera‐
tor. With an example with a phantom measurement (Supplementary Material), the accu‐
racy of the manual fusion performed by an experienced user was found to be ≤2 mm, but 
in the case of a patient, the manual fusion may be more difficult. Therefore, in the case of 
a mismatch or  rotations, we always  recommend  rescanning of  the patient  (both CT and 
USref). One should be aware that registration errors may go undetected. 
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SUPPLEMENTAL MATERIAL 
Materials and methods  
We performed USref and CT scans of the calibration phantom, containing multiple rods and 
spheres, in four positions: 
1) aligned with the CT room lasers 
2) not aligned with the CT room  lasers with a translation of 10 mm  inferior and 20 
mm posterior 
3) not aligned with the CT room lasers with a translation of 20 mm superior and 10 
mm anterior 
In the third position, only an US scan was performed. Cases 2‐3 mimic errors during the 
simulation  stage  caused  by  for  example  laser  offsets,  patient motion  (translations  and 
rotations) or inaccurate room calibrations. 
With these scans we simulated the first four scenarios compared to correct alignment, 
like was done in Table 1. 
To assess the alternative approaches, several positioning references with different fu‐
sions were  tested  at  the US‐Guide.  The markers  of  the  phantom were  aligned  on  the 
treatment room  lasers, and the UStx scan was acquired. The reference USref contour was 
made to match UStx and a correction shift was calculated. If this US‐Guide correction shift 
was equal to the proposed shift from the treatment planning system,  it was assumed to 
be correct. A 2 mm tolerance level on the difference between the two shifts was used to 
account for the accuracy of the system and the manual fusion. 
Results 
The  results  from  the phantom measurements are  shown  in Table A. The  last  three  col‐
umns contain the difference between the US‐Guide based shift and the theoretical correct 
shift from the treatment planning system. Notice that, when the US‐Guide positioning  is 
correct,  the error may not always equal  zero. This  is due  to  the  limited accuracy of  the 
manual matching, the phantom repositioning and the system accuracy. 
For most situations in which the CT and USref match, with either automatic or correct‐
ed manual fusion, the accuracy of the US‐Guide was ≤1.4 mm, conform to the manufac‐
turer’s stated overall system accuracy tolerance. 
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ABSTRACT 
Purpose: A quantitative 3D intramodality ultrasound (US) imaging system was verified for 
daily  in‐room prostate  localization, and  compared  to prostate  localization based on  im‐
planted fiducial markers (FMs). 
Methods:  Thirteen prostate patients underwent multiple US  scans during  treatment. A 
total  of  376 US  scans  and  817 matches were  used  to  determine  the  intra‐  and  inter‐
operator variability. Additionally, eight other patients underwent daily prostate  localiza‐
tion using both US and electronic portal imaging (EPI) with FMs resulting in 244 combined 
US‐EPI scans. Scanning was performed with minimal probe pressure and a correction for 
the speed of sound aberration was performed. Uncertainties of both US and FM methods 
were assessed. User variability of the US method was assessed. 
Results: The overall US user variability is 2.6 mm. The mean differences between US and 
FM are: 2.5 ± 4.0 mm (LR), 0.6 ± 4.9 mm (SI), and  ‐2.3 ± 3.6 mm (AP). The  intramodality 
character  of  this US  system mitigates  potential  errors  due  to  transducer  pressure  and 
speed of sound aberrations. 
Conclusions: The overall accuracy of US (3.0 mm) is comparable to our FM workflow (2.2 
mm). Since neither US nor FM can be considered a gold standard no conclusions can be 
drawn  on  the  superiority  of  either method.  Because US  imaging  captures  the  prostate 
itself  instead of  surrogates no  invasive procedure  is  required.  It  requires more effort  to 
standardize US imaging than FM detection. Since US imaging does not involve a radiation 
burden, US prostate imaging offers an alternative for FM EPI positioning.
3D ultrasound IGRT in prostate cancer  73 
INTRODUCTION 
To  allow  for  safe  delivery  of  intensity‐modulated  high  radiation  doses,  image  guided 
radiotherapy  (IGRT) has become a  crucial paradigm. For prostate  treatment, one of  the 
most  established methods  is  to  use megavolt  (MV)  electronic  portal  imaging  (EPI)  in 
combination  with  implanted  fiducial markers  (FMs)  as  a  prostate  location  surrogate.1 
However,  FM  implantation  is  not without  risk  and  not  always  feasible.  Infections  and 
bleeding2, 3 are well‐known complications in this procedure.4, 5 In addition, the presence of 
the  FMs  can  cause  localized differences between  the  calculated and delivered dose  for 
various treatment modalities.6‐9 Various other imaging methods have been investigated to 
localize  the  prostate  during  treatment:  prostate  implanted  electromagnetic 
transponders,10 kilovolt (kV) projection  imaging or MV‐EPI11 of the bony anatomy, calcifi‐
cation and soft  tissue  imaging with cone beam computed  tomography  (CBCT),12,  13 mag‐
netic  resonance  imaging  (MRI),14 and ultrasound  (US)  imaging.15‐20  In particular,  the  last 
three techniques in which the prostate itself is visualized may offer it might be an alterna‐
tive for prostate localization when FMs are not desirable. The latter technique is currently 
mostly  used  as  a  diagnostic  technique  for  qualitative  imaging.  An  imaging  technique 
employed in IGRT needs to be quantitative, i.e., it must be able to measure positions and 
volumes of anatomical structures linked to a coordinate system. 
The clinically available quantitative US systems for IGRT come in different flavors. The 
first generation 2DUS systems15, 17 were intermodality systems, i.e., US images acquired in 
the treatment room had to be compared to a reference computed tomography (CT) image 
in  several  planes.  Several  publications  using  2DUS  intermodality  prostate  localization 
methods  have  raised  concerns  regarding  the  accuracy  of  US‐based  techniques  due  to 
issues  such  as  transducer  pressure  induced  prostate motion,21‐23  speed  of  sound  (SOS) 
errors,24‐27 and  image  quality.  Current  3DUS  imaging  systems  frequently  still  use  the 
intermodality approach. A quantitative intramodality 3DUS system was introduced (Clarity 
system, Elekta, Stockholm, Sweden) several years ago. The intramodality approach entails 
that US  images acquired  in  the  treatment  room are compared  to a  reference US  image 
acquired  at  the  time  of  CT  simulation.  This  approach  should  facilitate matching  proce‐
dures. 
Significant differences between  the  inter‐ and  intramodality approaches were  found 
in  a  comparison  study.28  Task  Group  154  of  the  American  Association  of  Physicists  in 
Medicine  provided  guidelines29  on  the  quality  assurance  procedures  for  using  3DUS 
devices in daily practice. They recommend an intramodality approach and proper training 
to address the operator variability and localization accuracy, both during image acquisition 
and matching procedures to reference images. To date, no reports on operator variability 
for intramodality 3DUS imaging are available. 
In  the present study we determined  the  influence of various  factors  involved  in  the 
workflow of US  scanning  for prostate  cancer patients. We  studied  the  inter‐  and  intra‐
operator variability of 3DUS  intramodality matching, and  the  influence of  inter‐operator 
probe pressure on  the prostate position while using a strict bladder  filling protocol. The 
3DUS prostate  localization was compared to MV EPI  localization based on FMs  in a small 
patient study. With this study we highlight a number of issues that influence the accuracy 
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of both procedures,  including an estimation of  the magnitude of  the SOS aberration  for 
the US procedures, which was documented by us in a number of recent papers.25‐27 A large 
patient study on US versus FM was not within the scope of this work. 
MATERIALS AND METHODS 
3D ultrasound IGRT system 
The Clarity 3DUS system  is currently  the only  intramodality US  IGRT device available  for 
radiotherapy, i.e., it compares US to US images. To this end the system consists of two US 
units, one in the CT room (US‐Sim) and another one in the treatment room (US‐Guide). At 
both units a ceiling‐mounted optical position‐tracking system continuously tracks the US 
probe  with  reflective markers.  This  tracking  system  is  calibrated  through  a  room  and 
probe calibration procedure with a dedicated calibration phantom, accomplishing the 3D 
reconstruction of the scanned US volume referenced to the same room coordinate system 
as the CT images. 
According to the specifications of the vendor, the system has an uncertainty of 1 mm 
for the US‐Sim and 1 mm for US‐Guide. Assuming these can be added quadratically, this 
would  lead  to  a  combined uncertainty  for  the whole  quality  assurance  procedure  (i.e., 
calibration, phantom positioning,  image tracking,  image fusion, etc.) of 1.4 mm. Monthly 
quality control (QC)  is warranted to ensure that the system uncertainty does not exceed 
this  level  (From March  2010  until March  2011,  our  average  QC  results  for  the whole 
system were 0.74 ± 0.57 mm). 
For  the Clarity workflow, all patients  received a  reference US  scan  (USSim; 3.5 MHz) 
immediately before or after the planning CT‐scan  (SOMATOM Sensation Open, Syngo CT 
2006A, Siemens, Germany; voxels: 1 × 1 mm2 × 3 mm  slice  thickness) at  the  simulation 
stage. Both  scans were performed  in  the exact  same  supine patient position,  stabilized 
with knee fix and foot support, resulting in a correct automatic fusion of the USSim scan to 
the  planning  CT.  At  the  US  workstation,  a  guidance  structure  is  delineated  semi‐
automatically on  the USSim scan,  to define a positioning reference  (reference positioning 
volume,  RPV).  In  the  case  of  prostate  cancer  patients,  the  RPV  is most  commonly  the 
prostate  itself.  If the pubic bone casts a  large shadow over the prostate, the part of the 
prostate  that  is  still  easily  distinguishable  on  USsim  is  used  as  the  RPV.  The  treatment 
isocenter and  the  radiation beams are  imported. At  treatment stage,  the RPV volume  is 
copied onto  the current daily US  scan  (UStx; 3.5 MHz) and moved manually  in  three or‐
thogonal directions by the operator until  it corresponds to the current prostate position 
(Figure 1). An automatic adapt  function adjusts  the  reference  contour elastically  to  the 
gray level boundaries of the prostate in the UStx scan.30, 31 To obtain the optimal overlap of 
both volumes, the calculated shift is based on surface matching where segments that fall 
on  clearly  visible edges have a high weight while elements on  less  clearly  visible edges 
have a low weight. In this work, none of the applied patient correction shifts were based 
on the US images. The US images were collected for comparison purposes only and there‐
fore retrospectively matched and analyzed to minimize the time burden on the patients. 
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The normal workflow would entail US‐based patient  shifts  in  three directions  to  realign 
the  target  with  the  radiation  beams.  Before  shifting,  a  couch  position  indicator  with 
reflectors is then mounted on the treatment table allowing the ceiling‐mounted camera to 
monitor and validate the correction with the tracking system. No corrective rotations are 
currently performed.  
 
 
 
Figure  1: Ultrasound matching  procedure.  The UStx  scan  (“current”),  daily  acquired  at  treatment 
stage [axial view (b) and sagittal view (d)], is matched to the reference USSim scan [axial view (a) and 
sagittal view (c)], which was made during simulation stage. The RPV [white contours  in (a) and (c)] 
on the reference scan is the prostate delineated during the preparation process on the workstation. 
At treatment stage, this contour  is copied to UStx and moved by the operator to correspond to the 
current position of the prostate [white contours in (b) and (d)]. An automatic adapt function adjusts 
the reference contour to the gray level boundaries of the prostate in the current scan [black contours 
in (b) and (d)] to obtain the best volume fit from which the shift is calculated. 
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Figure  2: Overview  of  the  scanning  and matching  variability 
tests. On the days with repeated scans (dark gray), the focus is 
on  the  scan  variability. On  the  days with  single  scans  (light 
gray), the matching procedure is emphasized. 
User variability 
For  this  part  of  the  study,  13  patients  scheduled  for  external  beam  radiotherapy  for 
prostate  cancer provided  their written  informed  consent  to  acquire  transabdominal US 
scans during simulation and every other treatment day [approved by the Internal Review 
Board  (IRB)]. All patients were asked  to  follow a  strict bladder  filling protocol,  i.e.,  they 
were asked to empty their bladder 1 h before treatment or simulation, followed by drink‐
ing 0.5 liter water within half an hour. 
Figure 2 shows the setup of the patient study. For each patient, at four separate days 
during the treatment, one operator made two US scans directly in succession to assess the 
intra‐operator scanning variability. At four other treatment fractions, two operators both 
made one US scan directly after each other to determine the inter‐operator scan variabil‐
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ity. All scanning operators received thorough training and strict scanning instructions. For 
each patient all repeated scans are matched by one single operator using the RPV. 
The influence of the probe pressure on the prostate location was verified by US scans 
by  one  operator  acquiring  two  scans  at  four  different  pressure  levels.  The  probe was 
positioned  at  the  level  of  the  superior  bladder  dome  and  pressure was  exerted  in  the 
posterior direction. The first  level of pressure, no pressure, was acquired with the probe 
just touching the skin. At the second level, low pressure, the probe was placed on the skin, 
resting with  its own weight on the abdomen. For the third  level  (intermediate pressure), 
the probe was pushed downwards with some pressure. The last level (high pressure) had 
the  probe  pushing  downwards with  pressure  close  to  patient  tolerance.  The  skin  dis‐
placement, used  in  lieu of  the  applied pressure, was measured  approximately with  the 
room lasers projecting on a ruler attached to the probe for the occasion (the no pressure 
level was defined as 0 mm, the low pressure level appeared to be ∼10 mm, intermediate 
pressure ≈20–30 mm and high pressure ≈40 mm). During normal use  the probe pressure 
approaches  closely  the  low  pressure mode.  The  prostate  displacement,  defined  as  the 
average  difference  from  two measurements  normalized  to  the  no  pressure  level, was 
determined during the matching procedure. 
On the remaining days with single scans, the focus is on the RPV matching procedure. 
To  emphasize  the matching  reproducibility  of  the  operators  separately  (intra‐operator 
variability), per patient one scan is randomly selected and matched five times by the same 
operator. This  is repeated by a second operator. Finally, all the single scans are matched 
by  three  operators  to  focus  on  the matching  difference  between  the  operators  (inter‐
operator variability). 
Comparison of prostate localization 
In addition to the 13 patients mentioned before, another 8 patients scheduled for external 
beam radiotherapy for prostate cancer gave their  informed consent to participate  in the 
second phase of the IRB approved evaluation study for prostate localization. 
All 8 patients got 3 or 4 gold FMs implanted (1 × 5 mm cylindrical gold wire) and un‐
derwent daily prostate  localization using both transabdominal US and MV EPI with FMs, 
resulting in 244 combined US‐EPI scans. 
The normal clinical  simulation process was combined with  the Clarity workflow and 
the treatment planning (XiO CMS 4.51, Elekta, Stockholm, Sweden) was performed using 
the CT‐scan. Two orthogonal digitally reconstructed radiographs (DRRs) were created per 
patient and the FMs were delineated manually on the DRRs for the standard FM matching 
procedure. 
During  treatment  the patient was positioned using  the  room  lasers and  initial shifts 
were executed to place the target approximately  in the beam center. The US scans were 
acquired directly  followed by  the MV EPI  (Optivue AN9, Siemens, Germany, 10 × 10 cm 
field @ 6 MV , 3 monitor units per beam) to minimize patient motion in‐between the two 
measurements. If necessary a correction shift was performed based on the FM matching 
procedure (Theraview‐NT 2.4, Cablon Medical, Leusden, the Netherlands). 
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Data analysis and statistics 
The standard deviation (SD) of the directional difference  in prostate placement between 
two US  scans  focused  on  the  scanning  procedure was  used  to measure  the  intra‐  and 
inter‐operator  scanning  aspects  of  the  user  variability  of  the US  system.  To  obtain  the 
difference  in placement, per patient both  scans were matched by one  single user.  The 
differences were averaged per patient and  the SD was calculated. The  final measure  for 
the inter‐ and intra‐operator scanning variability is the average of the SD over all patients. 
For the matching variability, the SD of the five measurements was calculated per pa‐
tient per operator and averaged to obtain the overall intra‐operator matching variability. 
For  the  inter‐operator  variability,  an  average  of  15  scans  per  patient was matched  by 
three operators. Per scan the SD of the three measurements was calculated and averaged 
per  patient.  The  final  inter‐operator matching  variability  is  the  average  SD  over  all  13 
patients. Because the measurements of the scanning variability are partially dependent on 
the matching procedure, and vice versa, both variabilities could not be completely sepa‐
rated. For  the probe pressure analysis,  the prostate displacement obtained  from  the US 
image  (the  average  difference  from  two measurements  normalized  to  the  no  pressure 
level) is per patient plotted against the skin displacement, measured by the ruler. 
The difference between MV EPI and US prostate  localization  is depicted  in a correla‐
tion plot, a Bland‐Altman plot,32 and a histogram. The correlation plot contains a regres‐
sion line and the coefficient of determination (R2). In the Bland‐Altman plot, the limits of 
agreement  (LoA)  (bias  ±1.96*SD)  cover  95%  of  the measurements  and  are  a measure 
whether the two methods are interchangeable. If the two limits are larger than a clinically 
relevant difference one would accept that changing the method to treat the patient will 
cause a  relevant difference. Which method  is  the better  can only be determined when 
both are compared to the absolute truth. When there is no absolute truth to compare to, 
only the difference between two methods can be measured. This is the case in our study. 
The confidence  intervals (CI; ± 1.96*error, errormean = √(s2/n), errorSD = √(3s2/n)) describe 
the uncertainty in the calculated values. The 95% LoA depends on the assumption that the 
differences  are  from  an  approximately  normal  distribution;  frequency  histograms  are 
plotted to check if this assumption is valid. 
Speed of sound corrections in US imaging 
Quantitative US  scanning may  require  an  image  distortion  correction when  tissues  are 
imaged which have  a  SOS different  than  the  standard  value of  1540 m/s  employed by 
most  US  systems.24‐27  Recently,  a  correction  procedure  was  developed  by  us,  and  its 
clinical use was studied extensively.25‐27 However, we need to emphasize that in our study, 
an intramodality US system is used to compare the position of the prostate on two differ‐
ent US images to derive a correction shift. Therefore, the SOS aberration is present in both 
images  and  the  difference  between  the  two  is  a  second  order  effect.  Consequently  its 
influence on  the shift  is negligible.  In contrast,  in  intermodality procedures  (which were 
used in nearly all the older studies15,17) these SOS induced aberrations will cause, depend‐
ing on the details of the workflow, a misinterpretation of the prostate location.26, 27 There‐
fore, it is interesting to estimate the magnitude of the SOS aberration, even though it has 
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little  importance  for  the present study. To  this end,  the reference USsim and CT‐scans of 
the eight patients of  the US EPI  comparison  study were used  for SOS error  calculations 
according to the algorithm developed by us.25 The coregistered USsim‐ and CT‐scans were 
exported from Clarity and imported in Osirix (Pixmeo SARL, Switzerland). The 3D volumes 
were re‐sliced along the line of view of the US‐probe through the middle of the prostate. 
Both the CT and USsim midprostate slices are exported and used for MATLAB (Math‐Works 
Inc., Natick, MA)  calculations.  A  delineation  of  the  prostate  on  the  CT  slice  is  used  to 
define the region of interest of which the SOS distortion of its centroid is assessed. 
RESULTS 
User variability 
The  results  of  the  user  variability  for  scanning  and matching  are  shown  in  Table  1. As 
expected, for both operator steps the  intra‐operator variability  is smaller than the  inter‐
operator one. Furthermore,  the match variability  is smaller  than  the variability  for scan‐
ning.  This  is  because  both  variability  values  could  not  be measured  completely  inde‐
pendently,  and  the matching  component  is more  prominently  present  in  the  scanning 
analysis than vice versa. (To determine the scanning variability values, each image had to 
be matched. To be able to match the US  images multiple times, one of the users had to 
acquire the scans.) 
The prostate displacement due  to the probe pressure varies  from patient  to patient 
and is, in our patient population, not limited to one direction (Figure 3). In some patients 
even a shift opposite to the probe pressure direction was observed. 
The  total  displacement  vector  increases  when more  pressure  is  applied,  although 
looking  at  the  complete patient population, no obvious  trend  in prostate displacement 
was observed. The average displacement vector  is about 3 mm for a 1 cm skin displace‐
ment. With our bladder filling protocol, low pressure was in most cases sufficient to obtain 
good  image quality. At  low pressure the mean prostate displacement was ‐0.5 mm right, 
0.7 mm posterior, and 0.0 mm superior. 
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Figure  3:  Prostate  motion  due  to  probe  pressure.  The  US 
prostate  displacement  (the  average  difference  from  two 
measurements  normalized  to  the  no  pressure  level)  plotted 
against the skin displacement for each direction (a)–(c) and for 
the total displacement vector (d). Each  line represents a differ‐
ent patient. 
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  Table 1. The user variability for the US localization procedure differentiated for different operator 
aspects: Inter‐ and intra‐operator variability for both the scanning and matching procedures.   
  Left‐Right (mm)  Anterior‐Posterior (mm)  Superior‐Inferior (mm) 
Scan variability (SD)     
Intra‐operator  1.8  2.2  2.7 
Inter‐operator  2.6  2.2  2.9 
Match variability (SD)     
Intra‐operator  0.8  0.7  1.0 
Inter‐operator  1.3  1.4  1.8 
 
Comparison of prostate localization from US and MV EPI FM imaging 
The differences between MV EPI and US prostate  localization range  in  the  left‐right  (LR) 
direction from ‐6.6 to 16.9 mm, in the superior‐inferior (SI) direction from ‐17.9 to 9.7 mm 
and  in the anterior‐posterior (AP) direction from  ‐14.3 to 7.9 mm. For the LR, SI, and AP 
direction, respectively, 74%, 73%, and 77% of the measured differences are below 5 mm. 
In 56% at least one of the directions has a difference above 5 mm (for 10 mm, this is 11%). 
The average differences ±SD are: 2.5 ± 4.0 mm (LR; CI: 2.0–3.0 mm), 0.6 ± 4.9 mm (SI; CI: 
0.0–1.2 mm), and ‐2.3 ± 3.6 mm (AP; CI: ‐2.7–‐1.8 mm). This leads to LoA of ‐5.4–10.3 mm 
[LR,  Figure  4(b);  CILowerLimit:  ‐6.2–‐4.5 mm,  CIUpperLimit:  9.5–11.2 mm],  ‐8.9–10.2 mm  [SI, 
Figure  4(e);  CILowerLimit:  ‐10.0–‐7.8 mm,  CIUpperLimit:  9.1–11.2 mm],  and  ‐9.3–4.7 mm  [AP, 
Figure 4(h); CILowerLimit: ‐10.0–‐8.5 mm, CIUpperLimit: 3.9–5.5 mm]. For the LR direction, there 
is no correlation  (R2 = 0.06) between the two  localization methods  [Figure 4(a)].  In both 
the SI and AP direction, there is a moderate correlation [SI: R2 = 0.57, Figure 4(d); AP: R2 = 
0.77,  Figure  4(g)].  The  frequency  histograms  of  the  differences  follow  approximately  a 
normal distribution. 
Speed of sound corrections in US imaging 
An  indication of the SOS aberration  is given  in Table 2. In all patients the correction shift 
has a negative value, which means that the real prostate position is towards the US trans‐
ducer. On the US images the prostate appears to be deeper inside the abdomen than it is 
in reality. Note that the mentioned SOS distortions are only an indication of the prostate 
shift along an angled plane, and not based on a 3D calculation of the complete prostate 
shift/deformation.  Furthermore, due  to  the  intramodality  system,  the  SOS  influence on 
the matching results is negligible.26 
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Figure 4: Shifts measured with US localization vs FM MV portal image‐based shifts shown in correla‐
tion  plots  (a,  d,  g),  Bland‐Altman  analysis  (b,  e,  h),  and  their  accompanying  histograms  (c,  f,  i). 
(Abbreviations: UL, upper limit; LL, lower limit). 
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  Table 2. Estimate of the SOS distortion of the prostate centroid along the central  line of view of 
the US‐probe. Negative values indicate that the true prostate position is shallower than is shown 
in the US images. 
 
Patient  SOS shift (mm) 
1  ‐2.9 
2  ‐3.5 
3  ‐3.7 
4  ‐4.0 
5  ‐3.3 
6  ‐2.2 
7  ‐3.7 
8  ‐2.2 
Mean  ± SD  ‐3.2 ± 0.7 
 
DISCUSSION 
Accuracy issues 
Several publications  comparing 2DUS and FM‐based prostate  localization methods have 
raised  concerns  regarding  the  accuracy of US‐based  techniques.33‐35  The main  concerns 
are about US user variability and abdominal pressure21‐23 causing organ motion. In the first 
part of this study the user variability of the 3DUS system was investigated. The US match‐
ing has a comparable procedure and  influence as  in manual FM alignment  in EPI  images. 
Indeed, the intra‐operator match variability of US (0.7–1.0 mm) is similar to the FM intra‐
operator variability  (0.4–1.0 mm)  in  the  study of Ullman et al.36 Nonetheless,  the  inter‐
operator match variability of US (1.3–1.8 mm) is considerably larger than that of FMs (0.7 
mm) in their study36 and that of Kong et al.37 (SI: 0.6 mm, AP: 0.7 mm). 
The image acquisition stage is not user dependent for MV EPI while for the US system 
it  is. The user variability determined  for US scanning was 2.2–2.9 mm. Even  though  the 
focus was on the scanning procedure, the complete  image guidance workflow had to be 
followed. Since every scan also had to be matched, the scan variability also contains the 
matching variability. Therefore, the mean value of the scan variability determined  in this 
study is actually the overall user variability of the complete process. 
Summarizing the uncertainties of the complete workflow of both methods as used in 
our clinic, it was found that the combined uncertainties of both methods are similar (Table 
3). In this study, the delineation of the RPV for the US system was not under investigation. 
Nevertheless, as long as this delineation is only used as RPV and not as treatment target, 
the uncertainty of the RPV is comparable to the uncertainty on the manual delineation of 
the FMs on the DRR. Neither were investigated in this study and are therefore not includ‐
ed in Table 3. 
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  Table 3. Overview of the uncertainties (1 SD) of the 3DUS system and (manual) FM positioning on 
MV EPI.   
3DUS  MV EPI with FMs 
US‐Sima  1.0 mm  CT  1.5 mm  ½ CT slice thickness 
US‐Guidea  1.0 mm  EPI  0.4 mm  EPI resolution 
User variability  2.6 mm  Migration  0.6 & 0.5 mm  Σ & σ (Ref. 38) 
    Deformation  0.4 & 1.1 mm  Σ & σ (Ref. 39) 
    User variability  0.7 mm  Refs. 36 and 37 
Total  3.0 mm  Total  2.2 mm   
Abbreviations: Σ, systematic error; σ, random error. 
aThese are the uncertainties on which the manufacturer bases the QC action levels, as a refer‐
ence: our average QC result was 0.74 ± 0.57 mm (US‐Sim and US‐Guide combined). 
 
Transducer  pressure  and  SOS  aberrations26  are  also  not  in  the  uncertainty  overview 
because with the use of an intramodality system these uncertainties are minimized when 
similar scanning procedures are used to acquire the USSim and UStx images. This is because 
we derive corrective shifts as differences between two  images, both affected by the SOS 
aberration  and  the  transducer  pressure.  Due  to  strict  bladder  filling  protocols,  similar 
probe placement and  low probe pressure between USSim and UStx,  the  SOS artifact and 
movement due  to pressure will be  comparable during  simulation and  treatment.  In  the 
literature  sometimes  large  prostate  displacements  are  reported  due  to  US  probe 
pressure.21‐23  This  is probably due  to  excessive pressure on  the patient’s  skin which,  in 
particular  in radiology,  is believed to be necessary to acquire high quality  images. For US 
IGRT this is not needed in our experience and, as stated, for intramodality US systems the 
effect  is mitigated. Because the USSim and CT  images are made  in the same position and 
reference frame, the automatic fusion will neutralize the SOS artifact and pressure move‐
ment  in  the US  scan. This  is not  the  case  for  intermodality  systems where a  treatment 
room US  image  is  compared  to  a  reference CT  image, nor when manual  fusion  is per‐
formed between the CT and USSim images, or when the US image is used for clinical target 
volume delineation. Nevertheless, pressure should always be minimized during US scan‐
ning to avoid problems with reproducibility. The applied probe pressure in this study was, 
with exception of the pressure test, always low pressure, i.e., the probe was resting with 
its own weight on  the abdomen. This  led  to an adequate  imaging quality  to  locate  the 
prostate and minimal prostate displacement.  In the pressure test, the observed prostate 
shift opposite to the probe pressure direction can partially be explained by the fact that 
the pressure was applied  to  the bladder and not directly  to  the prostate  itself. Another 
reason  is  that  when  the  pressure  becomes  high,  patients may  respond  by motion  or 
muscle contraction to provide some counter pressure. 
Besides proper training, improvements on the US system can be gained by automating 
the imaging system to avoid user dependency. For instance, recently developed robot‐arm 
held US‐probes40 may decrease the scanning variability, and automated prostate detection 
can improve the matching procedure. Also for the FM matching, automatic marker detec‐
tion can improve the FM accuracy.41, 42 
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Comparison of the two IGRT techniques 
Focusing  on  the  localization  comparison  of US  and  FMs,  there  seems  to  be  a  clinically 
relevant difference  (>5 mm  in at  least one direction)  in 56% of the patients  (for 10 mm, 
this  is 11%). The average difference between  the  two methods exceeds 2 mm  in  the LR 
and AP directions, while for the SI direction it remains below 1 mm. Remarkably, in partic‐
ular in the LR direction, the detected shifts are larger using US than with the use of FMs. In 
general  it  is commonly assumed that the prostate motion  in the  lateral direction  is mini‐
mal. This may lead to the conclusion that, in the lateral direction, the US shift results are 
unreliable. However, other studies with electromagnetic transponders,10 CBCT, and FMs43 
report a lateral shift that is comparable to our US results. Nonetheless, a lower visibility of 
the  lateral boundary  in US  images could also explain the difference between US and the 
FMs, although this didn’t translate into a larger LR user variability than in the other direc‐
tions.  Patient motion  in‐between  the  acquisition  of  the  two  image modalities  or  intra‐
fractional prostate motion44 (‐0.1 mm (LR), 0.2 mm (SI), and 2.3 mm (AP)) could result  in 
this difference  in  shifts. However,  the  time between  the  two  scan was minimalized and 
the acquisition was repeated when patient motion was detected or suspected. 
Another issue is the SOS aberration. Although playing only a minimal role in this work 
due  the  intramodality  character  of  the  Clarity  system,  it  almost  certainly  introduced 
systematic errors  in the older studies comparing  intermodality US systems against other 
imaging modalities. It is striking that the reported SOS corrections for US prostate imaging 
always result in a ventral shift of the organ. We have reported before that this correction 
would result in a reduced discrepancy between US and other imaging modalities, even to 
the extent that most of the discrepancy could be explained by the SOS aberration alone.27 
For all three directions one of the LoA is close to 1 cm to cover 95% of the measure‐
ments  (LR:  10.3 mm,  SI:  10.2 mm,  AP:  ‐9.3 mm).  This  implies  that  FM  based  prostate 
localization  is not heedlessly  interchangeable with US, as  it will  lead  to an altered  treat‐
ment setup. In particular since the planning target volume margins are between 8 and 11 
mm. However, since neither method can be considered to be the absolute truth, this does 
not  imply  that prostate positioning with US  imaging  is worse  than  FM based  surrogate 
imaging. A study45 comparing soft tissue imaging with kV CBCT vs FM MV EPI reported LoA 
of 9 mm (LR: ‐4.1–3.9 mm, SI: ‐9.0–5.3 mm, AP: ‐4.0–9.3 mm), comparable to the value of 
about  10  mm  we  obtained  (in  their  paper  the  LoA  are  reported  as  the  confidence 
intervals46). Another group47 reported LoA up to 6 mm between kV CBCT vs FM MV EPI, 
which is smaller, but can still be considered clinically relevant. 
With the FM MV EPI method, metal markers are imaged as surrogates of the prostate 
in two 2D projections. In the case of prostate rotations and deformations, the difference 
in  centroid position of  the RPV  and  FMs  and  the  coverage of  the prostate  volume will 
result in different correction shifts. (In extreme cases a 2 mm difference for a 7° prostate 
rotation and a distance between centroids of 16.5 mm.) The geometrical characteristics of 
the prostate CT  contour,  the RPV,  and  the  FMs  are, per patient,  shown  in Table 4  and 
Figure 5. In all patients, the equivalent radius of the prostate CT contour is the largest,48‐50 
followed by  the equivalent  radius of  the RPV and  then  that of  the FMs.  In seven of  the 
eight patients the distance between the centroids of the RPV and the prostate  is smaller 
than that of the FM and the prostate. Besides, independent manual processing of the FM 
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in  the orthogonal DRR 2D projections may  lead  to  ambiguities  in  the  correction of  the 
patient. For example, FM rotations visible in one plane will cause differences between the 
inter‐FM distances in the perpendicular plane. Being a surrogate for the prostate position, 
FM migration  and  prostate  deformation  can  lead  to misinterpretation  of  the  prostate 
location. FMs have also been reported to migrate away from the implantation site.1, 51 In 
84% of the patients, the maximum difference in intermarker distance was at least 2 mm.52 
The corresponding numbers for 3, 4, and 5 mm were 41%, 18%, and 9% of the patients, 
respectively.52 Because most of our patients got their planning CT within a week after FM 
implantation, the location of the FMs might not have been completely stable. The Clarity 
US‐system  images the prostate directly  in 3D thus avoiding these drawbacks. There have 
also been reports on non‐rigid prostate deformations and prostate volume changes over 
time.53‐56 In  these  cases dose  recalculation may be  required  to  assess  the  accumulated 
dose accurately. 
 
  Table 4: Overview of the patient specific geometrical characteristics of the prostate CT contour 
(PCTC), the RPV and the FMs.  
 
  Patient  Volume (cc) 
Equivalent radius* 
(mm) 
Distance between centroids 
(mm) 
Difference US‐FMs 
shift (mm) 
 
    PCTC  RPV  PCTC  RPV  FMs  PCTC‐RPV PCTC‐FMs  RPV‐FMs Average vector   
  1  69.9  53.9  25.5  23.4  16.9  4.0  7.5  8.7  11.0   
  2  36.9  19.5  20.7  16.7  11.1  3.6  5.4  5.8  5.9   
  3  39.2  16.2  21.1  15.7  9.3  5.1  13.8  15.3  9.9   
  4  45.0  33.2  22.1  19.9  13.4  3.8  14.0  16.5  4.5   
  5  82.1  56.8  27.0  23.9  12.8  3.7  8.1  8.9  5.3   
  6  102.3  76.9  29.0  26.4  22.8  3.9  3.0  6.9  5.7   
  7  68.0  36.5  25.3  20.6  12.9  3.0  4.9  7.3  8.3   
  8  45.1  17.8  22.1  16.2  12.7  5.5  8.0  10.2  7.0   
  *  The  equivalent  radius  for  the  FMs  is  the  average  distance  between  the markers  and  their 
centroid. The equivalent radius for the prostate CT contour and the RPV is the radius of a sphere 
with the same volume as the prostate CT contour/RPV. 
 
 
FM implantation is not always possible in all prostate cancer patients, e.g., due to hemor‐
rhagic and/or  infection  risks,  leading  in extreme cases  to a complication  rate of 20%.4,  5 
Known dose delivery  inaccuracies occur due  to  the presence of metal bodies  and  their 
concomitant  streaking  artifacts  in  CT  images  in  case  of  photon  or  proton  beam 
treatments7‐9 or combinations with  low dose rate (LDR) brachytherapy.6 The presence of 
the FMs can cause  localized dose reductions between the calculated and delivered dose 
for proton therapy of up to 38% (Ref. 7) or 47%,8 depending on the marker and the refer‐
ence consulted. For high energy photon beam therapy the relative dose at the upstream 
(downstream) seed surface was calculated to be up to 64% higher (12% lower) for a single 
6 MV parallel beam.9 In the case where LDR brachytherapy is used as a boost after exter‐
nal beam radiotherapy the dose perturbation can be quite severe with  localized brachy‐
therapy dose reductions of 50%.6 
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But can US replace the FM workflow? Johnston et al.16 used an earlier research version of 
the Clarity  system with a different workflow  than  in our  study, and  they  report  slightly 
larger variation between US and FM with a similar number of patients. They state that US 
cannot  safely  replace  FMs.  In  their  conclusion,  they  accept  the  FM  procedure  as  the 
standard without  assessing  its  uncertainties.  In  our  opinion,  the  systematic  differences 
between the two methods are not automatically indicating that the FM workflow is more 
accurate than US. Yet, more recently Robinson et al.19 also found the Clarity system, with 
the same workflow as our system, incapable of safely replacing FMs. In their study with 17 
patients,  the US  system was  compared  to CT. However,  they did not use  the  complete 
recommended US workflow; all the US images were acquired in the simulation room and 
individually delineated. This clearly deviates  from  the normal clinical workflow. The  rec‐
ommended workflow of the Clarity system is that the initial US contour from the first US is 
copied to all following US images and manually shifted until it fits the edges of the current 
ultrasound image. Also the automatic adapt function30, 31 which is present at the US unit in 
the  treatment  room  should  be  applied.  Possible  re‐delineation  inaccuracies, which  are 
known  to  be  the  largest  contributor  to  the  variability,  are  not  present  in  the  normal 
workflow. 
In a very recent study by Mayyas et al.,20 with 27 patients, the Clarity US system gave 
similar positioning results  in comparison to daily  imaging with kV x‐rays, CBCT, and elec‐
tromagnetic transponders. The conclusion from our own results is that the accuracy of US 
is comparable to our FM workflow. A  limitation of our study  (and most older studies)  is 
the small number of patients. We do not expect, however, any of our conclusions to be 
altered much by performing a larger patient study. We cannot exclude, though, that a few 
outliers may have influenced some of our results (Figure 4 does not suggest severe outli‐
ers). 
The effects on the day‐to‐day workflow, if one would opt for US IGRT, are minimal. No 
extra physician  involvement  is necessary; all US  images are acquired by the radiotherapy 
technologists. Time  and  staff  can even be  saved because of  the  redundancy of  the  FM 
implantation. The  time necessary  to accomplish  the complete US workflow  in  the  treat‐
ment room (acquire the UStx, matching to USsim, and shifting the patient)  is, after proper 
training, less than 3 min. 
Because of a better prostate volume representation, a minimally increased treatment 
time, avoidance of FM implantation (removing the risk of bleeding and prostate inflamma‐
tion), and avoidance of extra radiation burden prostate  localization with US  imaging  is a 
reasonable alternative  for patients  for whom FM MV EPI positioning  is not desirable.  In 
the clinical decision which positioning technique to choose, the treatment margins should 
also be taken into account. Patient preference towards a noninvasive procedure may also 
guide  the choice between  the  two methods. Our study has shown  though,  that  for 56% 
(decision criterion of 5 mm;  for 10 mm,  this  is 11%) of patients US  imaging may  lead  to 
significantly different shifts  in at  least one direction compared to FM EPI  imaging, which 
does  not  necessarily mean  that  EPI  results  are more  reliable,  in  view  of  the  reported 
uncertainties in this study. 
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Figure 5: Graphical overview of the patient specific geometrical characteristics of the prostate CT 
contour  (PCTC), the RPV, and the FMs. The  large,  light gray spheres have a radius equal to the 
equivalent radius of the PCTC. Using the radius and relative centroid positions from Table 4, the 
medium sized and medium gray spheres represent the coverage of the PCTC by the RPV and the 
small, dark gray spheres represent the PCTC coverage by the FMs. 
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ABSTRACT 
Purpose: Accurate tumor positioning in stereotactic body radiation therapy (SBRT) of liver 
lesions  is  often  hampered  by  motion  and  setup  errors.  We  combined  3‐dimensional 
ultrasound imaging (3DUS) and active breathing control (ABC) as an image guidance tool. 
Methods: We tested 3DUS  image guidance  in  the SBRT treatment of  liver  lesions  for 11 
patients with 88 treatment fractions. In 5 patients, 3DUS imaging was combined with ABC. 
The uncertainties of US scanning and US  image segmentation  in  liver  lesions were deter‐
mined with and without ABC. 
Results: In free breathing, the intra‐observer variations were 1.4 mm in left‐right (L‐R), 1.6 
mm in superior‐inferior (S‐I), and 1.3 mm anterior‐posterior (A‐P). and the inter‐observer 
variations were 1.6 mm (L‐R), 2.8 mm (S‐I), and 1.2 mm (A‐P). The combined uncertainty 
of US scanning and matching (inter‐ and intra‐observer) was 4 mm (1 SD). The combined 
uncertainty when ABC was used reduced by 1.7 mm in the S‐I direction. For the L‐R and A‐
P directions, no significant difference was observed. 
Conclusions: 3DUS  imaging  for  IGRT of  liver  lesions  is  feasible, although using anatomic 
surrogates  in  the  close  vicinity  of  the  lesion may be needed. ABC‐based breath‐hold  in 
midventilation during 3DUS imaging can reduce the uncertainty of US‐based 3D table shift 
correction. 
 
Summary 
For  image guidance, 3‐dimensional ultrasound  imaging  in the stereotactic body radiation 
therapy of liver lesions is feasible. The use of surrogates in the close vicinity of lesions may 
be  needed.  The  accuracy  of  3‐dimensional  ultrasound  image  guidance  is  improved  by 
using  active  breathing  control;  in  free  breathing  the  accuracy  is  4 mm,  and when  it  is 
combined with active breathing control the accuracy is 2 mm.   
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INTRODUCTION 
Stereotactic body radiation therapy (SBRT) of  liver  lesions requires tight margins for safe 
treatment with high  radiation doses while  limiting  the normal  liver dose. Accurate daily 
localization of the treatment target  is highly  important. Organ motion and patient setup 
are  potential  error  sources.  Currently,  image  guided  radiation  therapy  (IGRT)  is mostly 
based on x‐ray imaging (e.g., electronic portal imaging [EPI] and cone beam [CB] comput‐
ed  tomography  [CT]).  For  liver  lesions,  however,  these  techniques  provide  inadequate 
imaging contrast. EPI images of bony anatomy cannot deal with the liver motion related to 
breathing and stomach and bowel filling. Case et al.1 assessed the inter‐fraction and intra‐
fraction variability of the  liver position, treated with kV CBCT‐guided SBRT. They demon‐
strated  that  inter‐fractional  liver position  relative  to  the vertebral bodies  is a  source of 
geometric uncertainty. To alleviate the poor x‐ray  imaging contrast  in soft tissue, fiducial 
markers  have  been  proposed  as  a  surrogate. Marker‐guided  setup  accuracy  decreases 
with  increasing  distance  between  the  fiducial  markers  and  the  tumor2.  Furthermore, 
implanting fiducial markers is invasive and can result in tumor spread, liver inflammation, 
and  embolization3.  Although  kV  CBCT may  allow  visualization  of  liver  boundaries,  the 
lesion or nearby blood vessels are not clearly visible. Furthermore, CBCT  image quality  is 
limited because of breathing artifacts  leading  to motion aliasing. The  time  to acquire  a 
CBCT  image  makes  breathing  control  problematic.  The  recently  reported  respiratory 
correlated CBCT (4D‐CBCT)1, 4 may solve the motion‐related artifacts but will not solve the 
poor soft‐tissue contrast. 
A clear need is identified for an alternative imaging technique to guide radiation ther‐
apy. A reduction of geometric uncertainties may lead to reduced normal tissue irradiation, 
safer dose escalation, and  improved  local control for patients with hepatic malignancies. 
Ultrasound  (US)  imaging may  offer  a  solution.  In  radiation  therapy  this  is  a  fairly  new 
technique, although it has been used extensively for many years as 2‐dimensional (2D) US 
imaging in diagnostic radiology because of the high soft tissue contrast of US imaging. The 
feasibility  of  US  imaging  was  demonstrated5  for  liver  guidance,  using  the  BAT  device 
(Nomos,  Cranberry  Township,  PA).  This  allows  for  superposition  of  anatomic  contours 
derived  from treatment planning CT onto real‐time US  images,  for  liver  image guidance. 
The use of 2 different  image modalities  in an  intermodality system, however,  introduces 
additional uncertainty. 
We investigated the use of an intramodality 3‐dimensional (3D) US system as a novel 
IGRT  application  in  liver  treatment.  The  intramodality  approach  entails  comparing  US 
images acquired in the treatment room with a reference US image acquired at the time of 
CT  simulation.  The  goal  is  to  establish  the  accuracy of 3DUS  imaging with  and without 
active breathing control (ABC) for IGRT of liver lesions. 
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MATERIALS AND METHODS 
Eleven patients  (Table 1) were  included  in  this  study  (1 patient was not  included  in  the 
study because of bad  sonographic visibility). All patients gave written  informed consent 
before entering this study, which was approved by the internal review board. 
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3DUS system 
The Clarity intramodality US imaging system (Elekta, Stockholm, Sweden) was used for this 
study in a total of 88 treatment fractions. The system comprises 2 interlinked US stations, 
based  in the CT room (US‐Sim) and  in the treatment room (US‐Guide). Each US station  is 
equipped with a 2DUS probe  (3.3 MHz) designed  for abdominal  scanning and a  ceiling‐
mounted infrared stereovision camera. Four reflective markers are attached to the probe 
and are tracked in real time by the infrared camera to determine the position and orienta‐
tion of each ultrasound frame. The 2DUS frames are then reconstructed in space to form a 
3DUS voxel dataset. These 3DUS images are calibrated to the room coordinate system of 
the corresponding CT and treatment room to allow a direct comparison of the reference 
3DUS  images  at  simulation with  those  acquired  in  the  treatment  room  (referred  to  as 
image segmentation). From  this,  the difference  in daily position of  the  lesion  is derived, 
resulting in an absolute shift to reposition the patient for treatment. 
Our  first  experiences  in  liver  scanning  demonstrated  that, with  the  current  trans‐
abdominal probe design,  it  is difficult  to maintain a direct  line of visibility between  the 
reflective markers  and  the  optical  tracking  system  during  scanning.  This  is  due  to  the 
position of the markers on the probe, the wide range of angles of the probe during scan‐
ning, and the range of positions of the probe on  the skin under various orientations. To 
obtain optimal scanning and probe tracking conditions for  IGRT  in  liver  lesions, we rede‐
signed, in collaboration with the manufacturer, the reflective marker array fitted onto the 
curved abdominal probe  (Figure 1a). To ensure  the  accuracy of  the prototype probe  in 
relation  to  the  room  coordinates,  a daily  calibration  check was performed before  each 
treatment  session. The uncertainty  for each US  station was within 1 mm,  resulting  in a 
combined uncertainty of 2 mm for the whole quality assurance procedure. 
ABC system 
For breathing control we used the Spiro SDX system (DynR, France), designed for radiation 
therapy. The  system  relies on maintaining  a  certain breath‐hold  (BH)  volume  to  fix  the 
position of the  lesion absolutely  in space. The spirometer  is connected to the patient by 
use of a mouthpiece with a nose clip to prevent nasal air leakage (Figure 1b). The spirome‐
try sensor measures  the patient’s breath  flow  (L/sec). A predefined BH  level can be set, 
and video goggles guide  the patients  to  this predefined  level. We used 50% of  the  tidal 
volume for BH (midventilation, 50% expiration), referring to the breathing phase used for 
treatment planning (50% expiration based on respiratory‐correlated CT imaging [RCCT]). 
We verified that both spirometers used (in CT and treatment rooms) did not deviate 
by more than 0.01 L from a precisely known volume of 3 L, well within the manufacturer’s 
specified 2% uncertainty. 
US procedure 
We  combined  ABC with  breathing  feedback  to  the  patient,  in  combination with  3DUS 
imaging. Before the first session, the patient was trained to become comfortable with the 
spirometer and video goggles and to determine the individual tidal volume and midventi‐
lation  BH  level.  The midventilation  level,  including  a  small  tolerance  (±0.05  L) was  dis‐
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played as a bar on the video goggles, guiding patients to the correct BH position  (Figure 
1c). The patient was then requested to repeat a BH at the same pulmonary volume level 
during CT and radiation therapy sessions. 
 
 
The standard procedure  for CT simulation was followed for treatment planning. Patients 
were positioned supine with the arms above the head. A 4D helical RCCT scan was made 
with the patient  in the treatment position (SOMATOM Sensation Open, Syngo CT 2006A, 
Siemens, Germany, 3 mm slice  thickness). Small markers  (BBs) were placed on  the  laser 
crossings on the patient’s skin to indicate the isocenter of the CT. CT contrast medium was 
injected by an intravenous line directly before scanning. During CT scanning, the patient’s 
respiration  signal was  recorded by use of a  thorax band with a pressure  sensor  (Anzai, 
Germany) to allow respiration phase sorting of the images. The 50% expiration phase was 
used for treatment planning. Directly after the RCCT scan, a reference transabdominal US 
scan  in midventilation BH was made. For scanning, the probe was placed between 2 ribs 
or directly under the  lowest rib, depending on the position of the  liver  lesion. The probe 
was swept over the whole area of  interest (lesion and surrounding structures), acquiring 
up to 250  image frames. This 2D  image dataset was reconstructed  into an axial 3D voxel 
dataset. After  scanning,  the  location of  the probe was marked on  the patient’s  skin  to 
enable capturing approximately the same US volume in subsequent sessions. 
The US image was automatically registered to the CT image, inasmuch as the 3D voxel 
dataset is calibrated to the room coordinate system of the CT scanner. The CT/US registra‐
tion was  verified  by  a  trained  radiation  technologist  by  comparing  the  position  of  the 
 
Figure 1:    (a) Prototype of US probe designed  for optimal scanning of  liver and surrounding struc‐
tures.  (b)  SDX  spirometer  system.  (c)  display  of  the  breathing  signal  and  sequential  BH  in  50% 
expiration, used for US scanning. 
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lesion(s), liver veins and the liver surface on the CT and US images. CT contours were used 
as an additional  tool  to evaluate  the  fusion.  In case of a mismatch between  the 2 scans 
(caused, for example, by patient motion between acquisitions), the US scan was manually 
shifted  to  the coordinates of  the CT  scan  to obtain an optimal overall match. Next,  the 
reference positioning volume (RPV), the reference structure for imaging and segmentation 
in  the  treatment  room, was contoured on  the US scan. Additional structures of  interest 
(surrogates) were also contoured, such as the hepatic and internal portal veins, the vena 
cava  inferior, and  the surfaces of  the  liver, kidney, and gall bladder, depending on  their 
visibility. The RPV and surrogates used  in our patient group are described  in Table 1. We 
were not always able to use the automatic contouring tools available  in the Clarity soft‐
ware because of the  lack of specific tools for  liver  (the automatic contouring software  is 
currently  optimized  for  imaging  of  the  prostate,  breast,  bladder,  gynecologic  organs). 
Manual  contouring  was  performed  when  automatic  contouring  was  not  possible.  To 
complete  the  preparation  process,  the  isocenter  and  beams  were  imported  from  the 
treatment planning system into Clarity. A physician approved the RPV for image guidance. 
For treatment, our standard online EPI correction procedure was followed. Directly af‐
ter  the  treatment, additional EPIs were performed, and  the  residual  shift as a  result of 
patient movement during treatment was determined. This was followed by US  liver scan 
acquisition, using  the  same probe position  and  scanning  technique  as was used during 
treatment  preparation.  Four  sequential US  scans were  acquired  during  each  treatment 
session: 2 US scans  in  free breathing  (FB) and 2 scans  in BH. US scans with and without 
ABC were performed  to  investigate  the accuracy of 3DUS  IGRT of  liver  lesions  in FB and 
BH,  respectively,  to  establish  the  optimal  IGRT workflow.  Repeated  scanning was  per‐
formed to investigate the total uncertainty as a result of repeated scanning in combination 
with  image segmentation (referred to as repeated scan and match uncertainty). To mini‐
mize the time between the 4 US scans, image segmentation was performed retrospective‐
ly on the workstation. The review software, designed as a tool to evaluate daily  imaging 
and US segmentation, was also used  for  training purposes.  It  is possible  to simulate  the 
whole  image segmentation procedure  in a manner similar to the procedure used on the 
US guide. The advantage of using this tool  is that  image segmentation can be performed 
several times by different observers. Each observer  is blinded to the results of the previ‐
ous observer. These shifts were documented for future analysis. We were not able to use 
the  automatic  Adapt  function,  which  adjusts  the  reference  contour  to  the  grey‐level 
boundaries of the current contour because  it was not designed for  liver greyscale values 
and  is  thus not  included  for  liver  lesion  segmentation. Furthermore, no  corrective  rota‐
tions were calculated by the software for this analysis. 
Accuracy of 3DUS image guidance in liver lesions 
The accuracy of 3DUS image guidance in liver lesions was determined for both the FB and 
BH scans and was based on the mean directional difference within or between observers. 
The directional difference was defined between  the RPV  and  the  actual  target position 
and was determined by manually aligning the RPV to the underlying anatomy of the actual 
US image. The resulting 3D table shift was independently assessed by 3 observers. In case 
of  (image)  deformation,  it was  impossible  to  correctly  align  both  RPV  and  surrogates 
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accurately  to  the predefined  structures.  In  these  cases, predefined  surrogates  at  larger 
distances  from  the  lesion were  given  less weight  in  determining  the  correct  alignment 
compared with the RPV and surrogates close to the lesion. 
The  inter‐observer variation was defined as the mean standard deviation (SD) of the 
directional difference between 3 observers.  It was determined  for BH and FB. The  intra 
observer  variation  was  calculated  as  the mean  SD  of  the mean  directional  difference 
within observers and was determined by selecting randomly for each patient 4 US scans (2 
BH and 2 FB scans). The directional shift was determined 5 times in a random order by 3 
observers.  The  variation was  defined  as  the mean  SD  of  the  directional  shift  of  the  5 
repeated segmentations, averaged over the 3 observers. 
The repeated scan variation combined  the uncertainty resulting  from both repeated 
scanning and repeated image segmentation. This was determined for BH and FB and was 
defined  as  the mean  SD  of  the  directional  difference  between  2  sequential  US  scans 
acquired within a treatment fraction by the same scanner and segmented by 3 observers. 
The results were averaged over all treatment fractions and over the 3 observers. In all, 184 
US scans were used (5 patients, 46 treatment fractions). 
RESULTS 
In 6 of 11 patients, a manual fusion was deemed necessary because of an offset between 
the CT and US structures. The median offset was 6.4 mm. Eleven patients with 88 treat‐
ment fractions were included in the study. In 6 of them, the lesion was used as a RPV. In 
the other 5 patients, the lesion could not be used for image segmentation because it was 
not completely displayed on the US  image, owing to  its size or shadowing of the ribs, or 
the structure itself did not have sufficient contrast for accurate delineation. In 6 of the 11 
patients,  for a  total of 42  treatment  fractions, we determined  the accuracy of 3DUS  for 
image  segmentation without  the use of ABC.  In 5 patients,  for  a  total of 46  treatment 
fractions, we determined the accuracy of 3DUS with ABC. 
The mean  tidal  volume of  the 5 patients was 0.32 ± 0.19  L. The  average  tolerance 
around  the midventilation  level was 0.05  ± 0.02  L. All patients were  able  to hold  their 
breath for at least 10 to 15 seconds, which was sufficient for US scanning. An overview of 
the patient population is given in Table 1. 
Accuracy of 3DUS image guidance in liver lesions 
The mean  intra‐observer  variation of  the 3 observers  is  illustrated  in  Figure 2a. The  FB 
intra‐observer variations were 1.4 mm  in L‐R  (0.7‒1.7 mm), 1.6 mm  in S‐I  (1.0‒2.2 mm), 
and 1.3 mm in A‐P (0.9‒1.6 mm) directions. The intra‐observer variations for BH were 1.2 
mm  in L‐R  (0.6‒1.8 mm), 1.4 mm  in S‐I  (0.8‒1.8 mm), and 1.3 mm  in A‐P  (0.8‒1.5 mm) 
directions. No significant difference  in  intra‐observer variation was observed between FB 
and BH. 
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Figure 2: Intra‐observer variability (a) and inter‐observer variability (b) determined for free breathing 
and breath‐hold ultrasound scanning. (c) Repeated scan and match reproducibility. 
 
The inter‐observer variation is illustrated in Figure 2b. For FB, the variations were 1.6 mm 
in L‐R (0.3‒2.7 mm), 2.8 mm  in S‐I (0.8‒3.8 mm), and 1.2 mm  in A‐P (0.6‒2.1 mm) direc‐
tions. For BH, the variations were 0.7 mm in L‐R (0.1‒1.6 mm), 1.6 mm in S‐I (0.6‒2.5 mm), 
and 0.8 mm in A‐P (0.2‒1.9 mm) directions. When the FB and BH results were compared, 
the uncertainty reduced by 1.2 mm in the S‐I direction using BH scans. In the A‐P direction, 
no significant difference was observed, and in the L‐R direction, a reduction of 0.9 mm was 
found. 
The combined uncertainty of repeated scan uncertainty and inter‐ and intra‐observer 
variation is illustrated in Figure 2c. For FB, the variations were 1.3 mm in L‐R (0.5‒4.1 mm), 
3.7 mm in SI (1.5‒7.1 mm), and 1.8 mm in A‐P (1.0‒2.9 mm) directions. For BH, the uncer‐
tainties were 1.1 mm in L‐R (0.3‒2.8 mm), 2.0 mm in S‐I (1.2‒2.9 mm), and 1.4 mm in A‐P 
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(0.6‒1.9 mm) directions. When FB and BH were compared, the mean uncertainty reduced 
by 1.7 mm in the S‐I direction. For the L‐R and A‐P directions, no difference was observed. 
DISCUSSION 
This study demonstrates that 3DUS imaging for image guidance in SBRT of liver lesions is 
feasible. The  importance of US  IGRT (BAT device) for upper abdominal  lesions has previ‐
ously been shown. Boda‐Heggeman et al.5 demonstrated, using US  image guidance after 
EPI  image  segmentation, a  significant difference between  the  intended and actual posi‐
tions of  the  liver  lesion. Fuss et al.6 validated  their  residual  shifts measured with a BAT 
system  in  15  patients with  abdominal malignancies,  by  repeated  CT  scanning.  The  CT 
analysis demonstrated that 14 of the suggested BAT shifts reduced the initial setup error 
by 15‐95% compared with room laser alignment. 
The  accuracy  of  3DUS  imaging  for  image  guidance  in  SBRT  of  liver  lesions  is  often 
hampered  by  breathing motion.  ABC‐based  US  imaging  leads  to  reduced  blurring  and 
reduced  artifacts  in  the  3D  generated  US  data.  As  a  result,  reduced  intra‐  and  inter‐
observer variability  in 3DUS‐based  IGRT was observed. Using BH during  imaging reduced 
especially  the uncertainty  in  the  S‐I direction.  The  effect of breathing on  image quality 
depends  on  the  patient’s  breathing  pattern  (frequency  and  amplitude).  In  addition, 
breathing  causes  the  liver  to  deform7,  and  this  changes  the  relationship  between  the 
lesion  and  surrogates  in  the  liver  (Figure  3).  Using  an  absolute  BH  volume  during  the 
sequential sessions optimizes  image quality and results  in a similar position of the  lesion 
during image guidance compared with the treatment planning situation. 
The midventilation  level was 0.32 ± 0.07 L, meaning that the average tolerance win‐
dow for BH was ~45% of the total tidal volume. Our patients (mean age, 71 years) were 
not able to hold their breath within the bar when its size was reduced. This may influence 
the repeated scan and match uncertainty. For 2 sequential US scans,  the patients had 2 
sequential BHs. The effect of the breathing uncertainty is expected to be small. 
Our US scanning technique of superficial  lesions between the ribs resulted  in a small 
field of  view.  For deeper  seated  lesions, we preferably  scanned  abdominally under  the 
lowest  rib.  Using  additional  guidance  structures  in  the  vicinity  of  the  liver  lesion  was 
indispensable  for  accurate  IGRT  in  liver  lesions.  In 2 of 11 patients,  the  lesion was not 
visible on the US image. In 3 patients, the lesion was visible; however, it was too large to 
fit within the US field of view because of its location directly under the ribs, or it was not 
sufficiently echogenic for accurate image segmentation. In these cases, liver veins close to 
the lesion, preferably with a clearly visible bifurcation (e.g., hilum), were used as primary 
reference  structure.  This  approach  has  been  previously  described6.  In  case  of  defor‐
mations, surrogates farther away from the lesion were given less weight than were surro‐
gates close  to  the  lesion when alignments were performed. Structures and  regions with 
motion artifacts were excluded from consideration. As with the currently available Clarity 
US prostate solution, proper training will avoid the need for a diagnostic radiologist to be 
present for liver scanning. 
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Figure 3: Ultrasound image of part of the liver (contoured in black) and the right kidney (contoured in 
white) acquired in breath‐hold and free breathing, respectively. Deformation due to motion artifacts 
is clearly visible  in the  free breathing  images compared with the breathhold  images. They  increase 
the uncertainty of image segmentation. 
 
Clarity uses an  intramodality workflow comparing US  reference with current US  images. 
Uncertainties as a  result of speed of  sound aberrations8,  9 are  thus  limited. One  should, 
however,  be  aware  during US  and  CT  fusion  that  uncertainties  as  a  result  of  speed  of 
sound errors play a role for deep‐seated structures and that the fusion at this depth will 
have reduced accuracy. In our patient group, the difference between US and CT for deep‐
seated  structures was  on  average  3.5 mm. When manual  CT US  fusion  has  to  be  per‐
formed, one should be aware of this effect. Manual fusion should be based on superficial 
structures, accepting differences at depth. 
Replacing image guidance based on bony landmarks by direct visualization of liver le‐
sions may allow  reducing setup margins and consequently  reducing  the dose  to healthy 
tissues. This needs to be evaluated in dosimetric evolution studies of 3DUS IGRT, possibly 
in comparisons with other marker‐based or nonmarker‐based 3D guidance systems. 
This, however, will be  limited by  a  lack of breathing  control during  treatment.  The 
long‐term  aim  of  this  work  is  to  implement  breath‐holding  control  during  treatment 
(gated  irradiation) and to reduce treatment margins as a result of eliminating the tumor 
motion effect on  the PTV margins. This may  then enable dose escalation and hypofrac‐
tionation studies. 
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CONCLUSION 
3DUS imaging for image guidance in SBRT of liver lesions is feasible, although surrogates in 
the close vicinity of the lesion may need to be used. ABC‐based breath‐hold in midventila‐
tion during 3DUS  imaging  leads  to  reduced  intra‐ and  inter‐observer variability  in 3DUS‐
based 3D table shift correction. 
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APPENDIX  
(Not part of the publication Int J Radiat Oncol Biol Phys 85(4):1096‐1102, 2013) 
Methods 
Comparison in patient positioning: US versus EPI shift  
In addition to the feasibility study of ultrasound (US) image guided radiotherapy (IGRT) in 
stereotactic  body  radiation  therapy  (SBRT)  of  liver  lesions,  a  retrospective  comparison 
between image guidance based on 3DUS (Clarity system, Elekta, Stockholm, Sweden) and 
megavolt  (MV) electronic portal  imaging  (EPI)  images  (Optivue AN9, Siemens, Germany) 
was performed. Only for eight out of the eleven original patients there where US and EPI 
correction  shifts available,  resulting  in 63  treatment  fractions  in  total  [approved by  the 
Internal Review Board  (IRB)].  In six patients  the  lesion was visible on  the US  image, but 
only  in four of them the  lesion was used as a reference positioning volume (RPV).  In the 
other  two patients  the  lesion was visible but could not be used  for  image segmentation 
because it was not completely displayed on the US image due to its size or shadowing of 
the ribs, or the contours of the lesion were not bright enough for accurate image segmen‐
tation. When  the  lesion was not visible, or could not be used, nearby  liver veins where 
used as surrogate for the US localization. 
In  six  of  the  eight  patients  (38  treatment  fractions),  we  compared  3DUS  without 
breathing control to EPI. In the other two patients (25 treatment fractions) we compared 
3DUS with breathing control to EPI. An overview of the patient population is given in Table 
A (Condensed version of Table 1, Chapter 5). 
 
  Table A: patient overview (Condensed version of Table 1, Chapter 5)   
Patient  Dose (Gy)  # Fractions  Breathing control 
during US 
RPV for US positioning 
1  60  8  No  Lesion 
2  50  10  No  Lesion 
3  60  8 (only 6 with US)  No  Lesion 
4  60  3  No  Hilum (Liver vein bifurcation) 
5  60  3  No  Lesion 
6  60  8  No  Hilum (Liver vein bifurcation) 
7  50  10  Yes  Liver vein 
8  58  29 (only 15 with US)  Yes  Liver vein 
 
 
The US  image acquisition  is  fully described  in  the main part of  this chapter. The US 
correction shift from that study are averaged per fraction and  in this study compared to 
EPI shifts (Theraview‐NT 2.4, Cablon Medical, Leusden, the Netherlands). EPI  image guid‐
ance was based on  the position of bone  structures  (vertebrae and  ribs) on  the digitally 
reconstructed radiograph (DRR), and compared to the position of these structures on the 
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orthogonal EPIs. The DRR  is a digital projection of  the CT data representing an anterior‐
posterior and  lateral view of  the scanned area,  in  this case  reconstructed  from  the 50% 
expiration  CT  scan.  For  treatment,  our  standard  online  EPI  correction  procedure  was 
followed. Directly after  the  treatment, additional EPIs were performed, and  the residual 
shift as a result of patient movement during treatment was determined. This was followed 
by US liver scan acquisition, using the same probe position and scanning technique as was 
used during treatment preparation1.   
Like  in chapter 4, the difference between MV EPI and US  localization  is depicted  in a 
correlation plot, a Bland‐Altman plot,2 and a histogram. The  correlation plot  contains a 
regression  line  and  the  coefficient of determination  (R2).  In  the Bland‐Altman plot,  the 
limits  of  agreement  (LoA)  (bias  ±1.96*SD)  cover  95%  of  the measurements  and  are  a 
measure whether  the  two methods are  interchangeable. The confidence  intervals  (CI; ± 
1.96*error, errormean = √(s2/n), errorSD = √(3s2/n)) describe the uncertainty in the calculat‐
ed  values.  The  95%  LoA  depends  on  the  assumption  that  the  differences  are  from  an 
approximately  normal  distribution;  frequency  histograms  are  plotted  to  check  if  this 
assumption  is valid.  If  the LoA are  larger  than a clinically  relevant difference one would 
accept that changing the method to treat the patient will cause a relevant difference. 
Dose calculation and evaluation 
To evaluate the dose effects of US IGRT for SBRT of liver lesions we assumed that the US 
shifts are representative of the actual target shifts. We therefore shifted the contours of 
the clinical target volume  (CTV) and some OAR  (liver and kidneys) with the US shifts. To 
simulate the consequences of an EPI or US shift, the original treatment beams are shifted 
with either  the US or EPI  shifts  and  the dose deposition  for  these  shifted plans on  the 
original plannings CT is recalculated. 
The OAR spinal cord, which is not likely to move together with the tracked RPV, is only 
moved with  the EPI shift  that  represents  the bone shift. Dose volume histograms  (DVH) 
are calculated for each fraction with US shifts available together with the total dose that 
would have been given if these fractions represent the whole treatment. The D95 and V90 
of the CTV and some OAR constraints will be reported for each patient. 
Results 
Patient positioning 
The differences between MV EPI and US prostate  localization range  in  the  left‐right  (LR) 
direction  from  ‐11.8  to 7.4 mm,  in  the superior‐inferior  (SI) direction  from  ‐17.7  to 19.9 
mm and in the anterior‐posterior (AP) direction from ‐12.2 to 14.5 mm. For the LR, SI, and 
AP direction separately, respectively, 71%, 48%, and 71% of the measured differences are 
below 5 mm. Nevertheless, in 73% at least one of the directions has a difference above 5 
mm (for 10 mm, this is 35%). The average differences ± SD are: ‐2.0 ± 4.1 mm (LR; CI: ‐3.0–
‐1.0 mm), 4.5 ± 6.7 mm (SI; CI: 2.8–6.1 mm), and 1.2 ± 5.3 mm (AP; CI: ‐0.1–2.5 mm). This 
leads to LoA of ‐10.0–5.9 mm [LR, Figure A(b); CILowerLimit: ‐11.7–‐8.2 mm, CIUpperLimit: 4.2–7.7 
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mm], ‐8.7–17.6 mm [SI, Figure A(e); CILowerLimit: ‐11.5–‐5.8 mm, CIUpperLimit: 14.8–20.5 mm], 
and  ‐9.1–11.5 mm  [AP,  Figure A(h); CILowerLimit:  ‐11.4–‐6.9 mm, CIUpperLimit: 9.3–13.8 mm]. 
For the all three directions, there is no correlation between the two localization methods 
[LR: R2 = 0.14, Figure A(a); SI: R2 = 0.01, Figure A(d); AP: R2 = 0.00, Figure A(g)]. The  fre‐
quency histograms of the differences follow approximately a normal distribution. 
Because part of the patients had active breathing control (ABC) during the US acquisi‐
tion,  the  results are also shown  for  the  two separate groups. The  results  for  the US ac‐
quired during free breathing are shown  in figure B, and  in figure C the results are shown 
while applying breathing control. A total overview of the results is given in Table B. 
 
 
  Table B:  Overview of the results for the differences between MV EPI and US prostate localization.   
    No Breathing 
control during US 
Breathing control 
during US 
All measurements 
Number of patients    6  2  8 
Number of measurements  n  38  25  63 
Mean diff. ± SD  ΔLR  ‐1.3 ± 3.7 mm  ‐3.1 ± 4.4 mm  ‐2.0 ± 4.1 mm 
  ΔSI  2.0 ± 6.9 mm  8.2 ± 4.3 mm  4.5 ± 6.7 mm 
  ΔAP  3.4 ± 4.8 mm  ‐2.1 ± 4.1 mm  1.2 ± 5.3 mm 
Range  ΔLR  ‐11.8 – 6.0 mm  ‐9.3 – 7.4 mm  ‐11.8 – 7.4 mm 
  ΔSI  ‐17.7 – 19.9 mm  ‐0.9 – 14.4 mm  ‐17.7 – 19.9 mm 
  ΔAP  ‐5.6 – 14.5 mm  ‐12.2 – 5.2 mm  ‐12.2 – 14.5 mm 
R2  LR  0.06  0.17  0.14 
  SI  0.18  0.04  0.01 
  AP  0.01  0.02  0.00 
< 5mm  ΔLR  84 %  52 %  71 % 
  ΔSI  63 %  24 %  48 % 
  ΔAP  66 %  80 %  71 % 
ΔLR or ΔSI or ΔAP > 5 mm    61 %  92 %  73 % 
ΔLR or ΔSI or ΔAP > 10 mm   32 %  40 %  35 % 
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Figure  A:  Shifts measured  with  US  localization  vs MV  portal  image‐based  bone  shifts  shown  in 
correlation plots (a, d, g), Bland‐Altman analysis (b, e, h), and their accompanying histograms (c, f, i). 
(Abbreviations: UL, upper limit; LL, lower limit). 
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No Breathing Control during US acquisition
 
Figure  B:  Shifts measured  with  US  localization  vs MV  portal  image‐based  bone  shifts  shown  in 
correlation plots (a, d, g), Bland‐Altman analysis (b, e, h), and their accompanying histograms (c, f, i). 
(Abbreviations: UL, upper limit; LL, lower limit). 
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Breathing Control during US acquisition
 
Figure  C:  Shifts measured  with  US  localization  vs MV  portal  image‐based  bone  shifts  shown  in 
correlation plots (a, d, g), Bland‐Altman analysis (b, e, h), and their accompanying histograms (c, f, i). 
(Abbreviations: UL, upper limit; LL, lower limit). 
 
It was observed that the systematic deviation between EPI and 3DUS  image guidance  in 
the SI direction was present for both free breathing and breath hold US scans. The mean 
difference for breath hold was found to be relatively large (8.2 ± 4.3 mm). To investigate 
this  deviation  between  3DUS  and  EPI  image  guidance  in  SI  direction, we  analyzed  the 
position of the diaphragm on the EPIs, because this will provide indirect information about 
the  position  of  the  liver  during  IGRT.  The position  of  the  diaphragm on  the  EPIs,  after 
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image segmentation on bony anatomy, was compared to  its position on the DRR. Devia‐
tions up to 28.0 mm were observed. In the majority of the images the diaphragm position 
was found to be shifted  inferiorly on the EPI compared to the DRR. A mean deviation  in 
diaphragm position of  6.0 mm  (‐13.0  to 28.0) was observed.  This  approximately  corre‐
sponds to the deviation between the US and EPI image guidance using bony anatomy. 
Dose evaluation 
Patient  1  is  removed  from  the  dose  analysis  because  the  dose  delivery  plan  changed 
during  the  course of  treatment. For  the other patients,  the evaluated dose  is  shown  in 
Table C. The dose coverage of the CTV  is with the US corrections better than with bone 
corrections, but sometimes at  the cost of  the right kidney and  the rest of  the  liver. Yet, 
only  once  the  dose  constraints‐volumes  of  the  OARs  exceeded  the  dose  constraints‐
volumes of the original plan (right kidney of patient 6), but where still within the clinical 
dose constraints. In figure D, as an example the DVHs are shown of patient 4. 
Due to  large treatment margins, even though the US corrections gave the best dose 
coverage to the CTV, only for patient 4, the target would have been severely under dosed 
with a bone correction protocol.  
 
 
Figure D: DVH of the recalculated dose of patient 4. In black is the original planned dose. In green 
is the dose to the organs when an US correction shift would have been applied during treatment. In 
blue, the EPI shifts representing a bone correction are applied and  in red  is when no IGRT correc‐
tion would have been applied. For all DVHs the contours of the CTV and organs liver and kidney are 
shifted with an US correction shift. The spinal cord, which is inside the bones, is shifted with the EPI 
correction shifts. 
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  Table C: Dose evaluation  for patients 2‐8. The contours of  the CTV,  liver and kidneys are shifted with the US shifts. For the spinal cord, the bone movement (EPI shift) was considered to be more 
representative. Because of different  fractionation schemes,  the constraints  for  the OAR changed 
from patient to patient.   
 
Patient 2  3  4  5  6  7  8   
Planned dose
CTV   D95(Gy) 47.5 59.3 59.3 59.1 58.7 48.5 57.4 
CTV   V90  100% 100% 100%  100% 100% 100% 100% 
Liver  V21.6 53% V21.6 73% V15 47% V15 53% V21.6 55% V21.6 65%  V24   61% 
Left Kidney  V20 0% V20 0% V15 0% V15 0% V20 0% V20 0%  V20   0% 
Right Kidney  V20 0% V20 12% V15 0% V15 14% V20 42% V20 0%  V20   64% 
Right Kidney  V21.6 0% V21.6 11% V23.7 0% V23.7 5% V21.6 38% V21.6 0%  V24   34% 
Spinal cord  Dmax(Gy) 5.6 22.9 17.3 4.0 9.2 20.1 31.5 
Bone corrections
CTV   D95(Gy) 46.9 58.7 34.3 58.4 57.9 47.6 56.1 
CTV   V90  100% 100% 75.5% 100% 99.9% 99.2%  100% 
Liver  V21.6 52% V21.6 71% V15 37% V15 54% V21.6 55% V21.6 59%  V24   57% 
Left Kidney  V20 0% V20 0% V15 0% V15 0% V20 0% V20 0%  V20   0% 
Right Kidney  V20 0% V20 6% V15 0% V15 13% V20 37% V20 0%  V20   18% 
Right Kidney  V21.6 0% V21.6 5% V23.7 0% V23.7 2% V21.6 31% V21.6 0%  V24   6% 
Spinal cord  Dmax(Gy) 4.9 21.9 17.5 3.9 9.0 19.8 30.7 
US corrections
CTV   D95(Gy) 47.1 59.4 58.4 59.0 58.3 47.7 55.6 
CTV   V90  100% 100% 100%  100% 100% 100% 100% 
Liver  V21.6 53% V21.6 73% V15 47% V15 53% V21.6 53% V21.6 65%  V24   59% 
Left Kidney  V20 0% V20 0% V15 0% V15 0% V20 0% V20 0%  V20   0% 
Right Kidney  V20 0% V20 9% V15 0% V15 14% V20 44% V20 0%  V20   63% 
Right Kidney  V21.6 0% V21.6 8% V23.7 0% V23.7 3% V21.6 40% V21.6 0%  V24   30% 
Spinal cord  Dmax(Gy) 3.5 20.6 17.9 4.0 9.3 18.3 29.2 
Abbreviations and symbols: CTV = clinical target volume; D95 = Dose that at least 95% of the volume received; 
Dmax = maximum received dose to the organ; V90 = Volume that received at least a dose of 90 Gy; V≥… = Volume 
that received at least the specified dose. 
 
Discussion 
In the evaluation of the shifts, a relatively large difference in the SI direction was demon‐
strated in the patients with US image acquisition during ABC. EPI images, required during 
free  breathing, were  compared  to  the  DRR.  The  position  of  the  liver  is,  however,  not 
strongly correlated to the bone structures visible on the EPI. It is generally accepted that 
the mean liver position will vary around the mid‐ventilation position as determined during 
the respiratory‐correlated CT session. Treatment margins, depending on the amplitude of 
the breathing motion, are used to ensure that the CTV  is within the planning target vol‐
ume (PTV). This study, however, demonstrated a shift between EPI and US IGRT in the SI 
direction. The demonstrated deviation  could be due  to  the patient’s breathing pattern; 
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the 50% expiration as determined on the CT scanner was not a good representation of the 
mean  breathing  phase  during  treatment.  This  can  be  the  result  of  a  different  mid‐
ventilation volume, a  larger  in‐exhale volume or a  longer expiration phase compared  to 
the  inspiration  phase. A different  breathing  pattern will  not be  observed  based  on  EPI 
information alone, because there  is no good correlation between the bony anatomy and 
the position of the liver. The systematic mean deviation of 6.0 mm between the position 
of the diaphragm on the EPIs compared to its position on the DRR after image segmenta‐
tion using bony anatomy, was of  the same magnitude as  the deviation between US and 
EPI  image guidance. Using EPI segmentation based on the diaphragm alone  is, however, 
doubtful. Besides, the DRR is reconstructed from the CT images created using kV images. 
EPIs are performed using MV  images. The diaphragm consists of soft  tissue and can ap‐
pear differently on both image modalities. We could therefore conclude that IGRT correc‐
tion  shifts on MV  EPI bone  is not  the most  ideal positioning method  for  liver  SBRT.  In 
particular since bony anatomy is not a good surrogate for the soft‐tissue of liver.  
Except for the SI direction, the effect of the ABC, is not so clear in the comparison of 
the shifts. Even though the difference with EPI is in the SI direction is larger with ABC than 
without, the uncertainty of the US procedure reduces as discussed in the first part of this 
chapter. Going  from bone MV EPI  shifts  to US  IGRT will have a clinically  relevant effect 
(LoA > 5 mm), but because of the reasons mentioned above, we believe this will result in 
an  improvement  in  treatment. Also  for  the dose coverage of  the CTV, the US shifts give 
the best results. The potential extra dose to the OAR was in all cases still within the clinical 
constraints.  
Correction shifts bases on the bony anatomy where in 6 out of 7 patients sufficient to 
get good dose coverage on the CTV, but this is probably due to the large PTV margins that 
were used during  the  treatment of  these patients. When using US correction shifts,  the 
margins can probably be reduced, potently resulting in better sparing of the OAR.  
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ABSTRACT  
Purpose: Imaging of patient anatomy during treatment is a necessity for position verifica‐
tion, and  for adaptive radiotherapy based on daily dose recalculation. Ultrasound  image 
guided  radiotherapy  systems are  currently available  to  collect ultrasound  images at  the 
simulation stage, co‐registered with the simulation computed tomography, and during all 
treatment  fractions. We  hypothesize  that  a  deformation  field  derived  from  ultrasound 
based  deformable  image  registration  can  be  used  to  create  a  daily  pseudo  computed 
tomography image that is more representative of the patients geometry during treatment 
than the computed tomography acquired at simulation stage.  
Methods:  The  three  prostate  patients,  considered  to  evaluate  this  hypothesis,  had  co‐
registered  computed  tomography  and  ultrasound  scans  on  various  days.  Deformation 
fields were  computed  between  two  ultrasound  images  and  then  applied  to  the  corre‐
sponding  simulation  computed  tomography  scan  to  yield  a  new  deformed  computed 
tomography scan. The original treatment plans were used to recalculate dose distributions 
in the simulation, deformed and ground truth computed tomography images to compare 
dice coefficients on computed tomography delineations and gamma index evaluations on 
both the Hounsfield units and the dose.  
Results:  In  the majority,  deformation  did  improve  the  results  for  all  three  evaluation 
methods. The  change  in gamma  failure  for dose  (3%, 3 millimeter)  ranged  from an  im‐
provement of 11.2% in the prostate volume to a deterioration of 1.3% in the prostate and 
bladder. The change  in gamma  failure  for the computed tomography  images  (50 Houns‐
field units, 3 millimeter) ranged from an improvement of 20.5% in the anus and rectum to 
a deterioration of 3.2% in the prostate.  
Conclusions:  This  new  technique may  generate  pseudo  computed  tomography  images 
that are more representative of the actual patient anatomy than the simulation computed 
tomography scan.  
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INTRODUCTION 
Image guidance has become an essential part of radiotherapy (RT) treatment to allow for 
safe delivery of radiation doses. Image guided RT (IGRT) is often performed for several or 
all  treatment  fractions  to position  the patient correctly. Beyond  the aim of  image guid‐
ance, the availability of daily imaging also allows for the possibility of adaptive RT (ART)1, 2. 
The goal of ART is to improve RT treatment by systematically monitoring dose discrepan‐
cies and incorporating them to re‐optimize the treatment plan. Normally only the planning 
computed tomography (CT)  image, acquired at simulation stage,  is available for the dose 
calculation, but both  inter‐ and  intra‐fraction patient anatomy motion and changes  (like 
tumor shrinkage, nodal volume changes and weight loss) may alter the dose distribution3‐
6.  In ART,  the anatomy  from  the planning CT  is updated by  the anatomy  from  the daily 
imaging, acquired during the IGRT workflow to monitor dose distribution and if necessary 
adapt the treatment plan.  
CT  scanners  are  usually  not  available  in  the  treatment  room.  Instead,  cone  beam 
computed  tomography  (CBCT)  can  be  used  for  dose  calculations  either  directly7‐10,  or 
indirectly with deformable  image  registration  (DIR)11,  12 even  though  they offer  a  lower 
image quality when compared to CT scanners. In some studies, using the CBCT directly for 
dose calculations, the inaccuracies in the Hounsfield units (HU) are large enough to result 
in clinically relevant dose errors13‐15.  
A 3D Ultrasound  (US)  IGRT  system  can  acquire  volumetric, high‐contrast  soft‐tissue 
images non‐invasively on a daily basis without using ionizing radiation (figure 1). Intramo‐
dality US‐systems use next to the US images acquired daily during the treatment sessions 
(UStx), a planning CT (CTsim) and US (USsim) image acquired during the simulation stage.  
 
 
Figure 1: Workflow of acquisition of CTsim, USsim and UStx images (Clarity US system;  Elekta). (Figure 
adapted from Elekta with their permission) 
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The main concept  in this paper  is that a pseudo‐CT  image can be created based on CTsim 
using a deformation field calculated between the USsim and UStx. We hypothesize that the 
deformed  pseudo‐CT  image  (CTps)  created  this  way  is  a  better  representation  of  the 
patient’s anatomy than the planning CTsim during treatment delivery.  
MATERIALS AND METHODS 
The concept 
The approach used  to represent  the patient geometry during  treatment delivery,  is  that 
the daily acquired US images are used to create a pseudo CTps image with DIR. To generate 
the daily CTps,  a deformation  field  calculated between  the USsim  and  the daily UStx was 
applied to CTsim (figure 2).   
 
 
Figure 2: Deformable image registration (DIR) is computed between the two US images (USsim & UStx) 
and then applied to CTsim;a new pseudo CTps is obtained. The question is whether this CTps is indeed 
representative for the patient anatomy during treatment. 
 
Patient scans 
Clinical examples with multiple co‐registered US‐CT combinations at the simulation stage 
(instead of the treatment stage), were used to validate the concept. Three prostate cancer 
patients  from a previous study16 were used who,  (due  to clinical  reasons)  in addition  to 
the daily UStx  imaging, underwent extra CT and US  imaging  (CTsim and USsim) on  several 
days. In the normal clinical workflow, these extra CT and US images are not acquired. The 
extra CT scans were used as ground truth scans (CTGT) to which the derived CTps scans can 
be compared.  In Table 1, the method used to calculate and evaluate the result from the 
deformations is described. 
The co‐registered CT‐US images were acquired at two time points for patients 1 and 2 
(3  and 1 weeks  apart,  respectively). Acquisitions  for patient 3 were made  for  five  time 
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points where the first two were 2 weeks apart and the following three time points were 
one week apart. 
All co‐registered US‐CT combinations were acquired in the CT‐room with the patient’s 
external  skin markers  positioned  along  the  room  lasers.  The  US  scans  (Clarity  system; 
Elekta, Stockholm, Sweden. Probe type C5‐2/60, center frequency 3.5 MHz, Sonix Series; 
Ultrasonix  Medical  Corporation,  Richmond,  BC,  Canada)  were  performed  trans‐
abdominally  immediately before or after the CT‐scan (SOMATOM Sensation Open, Syngo 
CT 2006A, Siemens, Germany; voxels: 1 × 1 mm2 × 3 mm slice thickness). Both scans were 
performed  in the same supine patient position, stabilized with knee fix and foot support 
(Combifix, Civco Medical  Solutions, Kalona,  Iowa, USA),  resulting  in a  correct automatic 
fusion of the US and CT images17. 
In all US  images,  the prostate was delineated. All CT  images had delineations of  the 
body  contour,  prostate,  seminal  vesiculae  (SV,  except  for  patient  3),  anus,  rectum  and 
bladder (except for patient 1).  
 
 
Table 1: Overview of the US‐CT combinations used to calculate and evaluate US‐based deformable 
image registration. Patient 3a‐d differ in the second US‐CT pair that was used to test the method. 
 
 
Patient    Used as USsim  Used as UStx  Used as CTsim  Used as 
CTGT 
 
 
1    US1  US2  CT1  CT2 
 
 
2    US1  US2  CT1  CT2 
 
 
3  a  US1  US2  CT1  CT2 
 
 
3  b  US1  US3  CT1  CT3 
 
 
3  c  US1  US4  CT1  CT4 
 
 
3  d  US1  US5  CT1  CT5 
 
 
Abbreviations: CT, computed tomography; CTGT, ground truth CT acquired at the same time as the 
US image used as UStx; CTsim, reference/planning CT, acquired at the time of simulation; GT, 
ground truth; US, ultrasound; USsim, reference/planning US, acquired at the time of CT simulation; 
UStx, US images daily acquired at the treatment stage; 
 
Deformation 
The  deformation  fields  were  calculated  using  a  DIR  algorithm  (B‐spline  method  from 
Elastix; Utrecht, the Netherlands)18, 19 with a rigidity penalty20 on a mask based on a bone 
segmentation of CTsim. Deformation fields were computed between the pairs of US images 
(moving: USsim and fixed: UStx) and then applied to CTsim. The deformation field calculation 
was based on the overlapping parts of the US  images (ROI: USsim ⋂ UStx), but will propa‐
gate further through the image (figure 3). Even though the deformation field extrapolates 
through  the  rest  of  the  image,  the  rigidity  penalty  on  the  bone  segmentation  remains 
intact to prevent the bones from deforming. Prior to the DIR calculation all the volumes 
were resampled to the same voxel size and image dimensions per patient. Preprocessing 
(including masks and ROI construction) was performed in Matlab (MathWorks Inc., Natick, 
MA).  
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Figure 3: Example of overlap between CT (grey) & US (color) (a), and between two US images (b) of 
patient 1. US based DIR can only be performed on the area where both CT and US  information (of 
both USsim and UStx)  is available. In this example only the prostate and  its surrounding tissue e.g. a 
part of the bladder are present in both US images. In panel (c) only the overlapping area of both US 
images  (yellow contour) contains  information where the deformation  field  (2D representation with 
red arrows) is based on. The field propagates further beyond this border. 
 
The patients were in the same position with the body markers aligned to lasers, during the 
different US‐CT combinations. Therefore no rigid transformation was applied beforehand, 
in particular because  the prostate  can  shift within  the body,  instead of  indicating a  full 
body shift21.  
In total five different parameter sets for the DIR were tested (Supplementary materi‐
als A). Three of those were based on the intensities of the US images using a normalized‐
correlation metric  (parameter set A: 10, B: 50 and C: 100  iterations). The other two sets 
were based only on the prostate contours of the US images, using a mean‐squares metric 
on a binary mask of  the delineated prostate volumes  (parameter  set D: 100 and E: 300 
iterations). The deformation fields applied to a CTsim were also used to deform the corre‐
sponding CT delineations. 
Evaluation of the deformation 
The created CTps and  the deformed CT delineations were  then compared  to  the ground 
truth, i.e. the corresponding CTGT and its delineations. The contours were evaluated using 
the dice coefficients (DC = (2|X⋂Y|)/(|X|+|Y|)). A DC ratio of 1  indicates complete over‐
lap, while 0 indicates no overlap. The CTsim and CTps images were compared to CTGT using a 
gamma  (γ) evaluation22,  23, normally used  for dose evaluations.  In this case the HU were 
evaluated instead of the dose (γCT). The γ values were calculated using an in‐house devel‐
oped method24, 25 using Matlab and C++. The used method allows the sign of the γ value to 
indicate whether an overdose (γ > 0) or underdose (γ < 0) is found for each voxel25. In this 
case, because we don’t evaluate the dose but HU, a γ > 0 means that the HU is relatively 
higher than the reference and γ < 0 means that the HU is relatively lower. A value |γ|>1 in 
a voxel indicates that the voxel fails to meet the acceptance criteria, in this case a 50 HU 
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voxel intensity difference and a 3 mm distance to agreement. (The 50 HU is a conservative 
measure based on that for typical radiotherapy beams; to produce a 1% error in dosimetry 
would  require  errors  of  over  8%  in  bone  electron  density26  and  hence HU.  The  3 mm 
distance  to agreement  is a  commonly used  criterion  in dosimetry23. The percentages of 
the  volume with  a  |γCT|>1 within  the  contours  ‘intersection body  contours’,  ‘prostate’, 
‘anus & rectum’ and  ‘bladder’ were reported. The percentages of gamma failure and DC 
evaluations are reported using the contours of the CTGT, except for the ‘intersection body 
contours’ which is the overlapping part of the body contours of both CTsim and CTGT. 
Dose calculation and evaluation 
Dose distributions were obtained by  recalculating  the original  treatment plans  (5‐beam 
IMRT plans; XiO CMS 4.51, Elekta, Stockholm, Sweden) designed on the planning CTsim, on 
the CTsim, CTps and CTGT scans. For this, an  in‐house developed software was used, based 
on Monte Carlo simulation using the XVMC code27, 28. Dose distributions on the CTsim and 
CTps  images were  compared  to  the dose on CTGT using a  γ evaluation  (γDose)22, with  ac‐
ceptance  criteria  of  3%  dose  difference  and  3 mm  distance  to  agreement.  Again  the 
percentage of  the  volume with  a  |γDose|>1 within  the  contours  ‘intersection body  con‐
tours’, ‘prostate’, ‘anus & rectum’ and ‘bladder’ was reported. 
RESULTS 
In most cases, deformation did  improve the results according to all evaluation methods, 
although these  improvements were  in some cases very small or even negligible. Only for 
patient 1  there was a  large  improvement  (more  than 10% decrease  in  the volume with 
|γDose|>1)  in  the  dose  of  the  prostate when  the  intensity  based  normalized‐correlation 
metric with 100 iterations (parameter set C) was used (Table 2). In figure 4, an example is 
given for patient 1 using parameter set C. In the second column the overlap of the pros‐
tate and anus & rectum contours is shown. DC increased by 0.26 when the deformations 
were used. The third and fourth column show the γCT and γDose values. In the overlapping 
body contours, the percentage of γCT failure decreased by 1.7%  in volume. For the pros‐
tate  and  anus &  rectum  contours,  there was  a  γCT  failure  decrease  of  8.9%  and  8.4%, 
respectively. For  the dose,  the volume percentage of γdose  failure decreased by 11.2%  in 
volume  for  the prostate. Yet  the percentage of  γdose  failure decreased by only 0.6% and 
0.1%  for  the overlapping body contours and anus &  rectum,  respectively. The graphs of 
these results  for patient 1 are, together with the results for the other 4 parameter sets, 
shown in figure 5. (In the supplementary materials B, figure B, an overview of all patients 
can be found.) For the same parameter set, patient 3d had a 20% decrease in the volume 
with  |γCT|>1  for  the anus &  rectum  (Table B  in  supplementary materials B), but only a 
small  volume  reduction  of  0.13%  appeared  in  |γDose|>1 because  the  difference was  al‐
ready very small (0.52%) initially (Table 2). 
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Figure 4: Results for patient 1 (parameter set C).  In the first colums the CTsim and CTps (in pink) are 
compared  to CTGT  (in green).  In  the  second  column,  the contours of prostate  (P) and anus/rectum 
(A/R) are compared. When the images are greyscale (column 1) or white (column 2) there is overlap 
between  the  compared  images.  The  third  and  fourth  columns  show  the  γCT  (column  3)  and  γDose 
(column 4). In green, the γ values are between ‐1 and 1. In red and blue are the voxels in which the γ 
failed to meet the criteria of (50HU, 3mm) for the CT values and (3%, 3mm) for the dose. For column 
4, the areas where there is an underdosages compared to CTGT (γDose < ‐1) are shown in blue. In red 
there is an overdosage compared to CTGT (γDose > 1). 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 5: Results for all five parameter sets used on patient 1. a) The DC improved for all parameter 
sets. For prostate the best results were obtained with parameter set E, for anus/rectum it was C. b) 
For the gamma evaluation on the CT values the volume percentage of the gamma failure (|γCT(50HU, 3 
mm)| > 1)  is plotted. The best parameter set for the body contour was parameter set D, for the two 
organs it was parameter set B. c) For the gamma evaluation on the dose the percentage of a gamma 
failure (|γDose(3%, 3 mm)| > 1) is plotted. Here parameter set C gave the best results.  
 
   
US‐based DIR derived pseudo‐CT: a proof of concept for prostate USgRT  125 
Looking at all patient cases (Table B1 and figure B (a,d,g,j,m,q) in supplementary materials 
B), DC increased the most for the two contour‐based parameter sets (D and E). (Parameter 
set E with 300  iterations did not succeed  in  the deformation of patient 2 because  there 
was a too small overlapping volume. Therefore not enough voxels could be mapped and 
the registration failed to find a solution.) Only for patient 3a none of the parameter sets 
gave an improvement for any of the contours. Overall, the maximum changes in DC for the 
intensity  based  normalized‐correlation  parameter  sets were  a  decrease  of  ‐0.46  or  an 
improvement of +0.29. For the contour based parameter sets, these were ‐0.22 and +0.38. 
For the changes in CT HU values, the percentage of the volume with a |γCT(50HU, 3 mm)| > 
1  is shown  in  the supplementary materials  (Table B2 and  figure B  (b,e,h,k,n,q)). A maxi‐
mum improvement was seen of 20.5% (14.6% for contour based) and the poorest results 
gave an increase of 3.2% (2.2% for contour based) in the volume with |γCT(50HU, 3 mm)| > 1.  
In Table 2,  the dose differences  (|γDose(3%,  3 mm)| > 1) are  shown  (the  corresponding 
graphs are displayed  in figure B  (c,f,i,l,o,r)  in supplementary materials B). For the dose a 
maximum  improvement  of  11.2%  (5.3%  for  contour  based) was  seen  and  the  poorest 
results yielded an increase of 1.3% (0.5% for contour based) in the volume with |γDose(3%, 3 
mm)| > 1. 
Looking at all  results  for all patients, when  there was an  improvement,  the contour 
parameter set (D, 100 iterations) seemed to give an improvement in most cases, yet it was 
not always the best one.  
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Table  2: Gamma  evaluation  on  the  dose where  the  doses  on  the  CTsim  (Ref)  and  CTps  images 
(parameter set A‐E) were compared  to  the dose on CTGT. Shown  is  the volume percentage of a 
gamma  failure  (γDose(3%,  3 mm) > 1) of  the different contours. The cases when  the gamma  failure 
increased  compared  to  the  reference  situation,  i.e.  the  deformations  made  it  worse,  are 
underlined. 
 
 
Volume |γDose(3%, 3mm)| > 1   (%) 
 
 
Patient  Contour  Ref  A  B  C  D  E 
 
 
1  Body (∩)  4.9  4.6  4.4  4.3*  4.6  4.7 
 
    Prostate  18.3  12.4  8.1  7.1*  13.0  13.7 
 
    Anus & Rectum  0.2  0.2*  0.2  0.2*  0.2  0.4 
 
 
2  Body (∩)  2.8  2.8  2.8  2.8  2.6*  ‐ 
 
    Prostate  1.6  2.2  2.8  2.9  1.4*  ‐ 
 
    Anus & Rectum  0.8  0.2*  0.5  0.7  0.9  ‐ 
 
    Bladder  0.0  0.3  0.7  1.0  0.0  ‐ 
 
 
3a  Body (∩)  0.6  0.6*  0.6  0.6  0.6  0.6 
 
    Prostate  2.3  2.0  1.6*  1.9  2.1  1.9 
 
    Anus & Rectum  4.2  4.6  4.3  4.4  4.4  4.7 
 
    Bladder  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0 
 
 
3b  Body (∩)  0.9  0.8  0.8  0.8  0.5  0.5* 
 
    Prostate  3.8  3.5  2.7  3.2  1.8*  2.2 
 
    Anus & Rectum  0.0  0.0*  0.0  0.0*  0.0  0.0* 
 
    Bladder  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0 
 
 
3c  Body (∩)  1.5  1.6  1.8  1.7  1.1  1.1* 
 
    Prostate  4.1  3.3*  3.5  4.2  3.4  3.8 
 
    Anus & Rectum  0.0  0.0*  0.0*  0.0*  0.0*  0.0* 
 
    Bladder  0.0  0.0*  1.3  1.0  0.0*  0.0* 
 
 
3d  Body (∩)  2.0  2.0  1.9  1.8  1.5*  1.5 
 
    Prostate  10.3  9.9  9.5  8.7  6.9  6.5* 
 
    Anus & Rectum  0.5  0.2  0.6  0.4  0.1*  0.2 
 
    Bladder  0.3  0.2  0.1  0.0  0.0*  0.0* 
 
 
* Parameter set with the best improvement. 
Abbreviations: γDose, gamma evaluated on the dose; ∩, intersecƟon of the body contours of CTsim 
and CTGT; GT, ground truth; Ref, reference situation of CTsim compared to CTGT;  
 
DISCUSSION  
We have evaluated the impact of applying US‐derived tissue deformations to approximate 
CT  images  to  the  real  anatomical  organ  position  of  prostate  patients  during  radiation 
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therapy. A  similar workflow was presented by Pennec et al.29  for brain  surgery applica‐
tions. Pre‐operative magnetic resonance (MR)  imaging and US were acquired and subse‐
quently intra‐operative US scans were used to create pseudo‐MR images of the brain. This 
resulted  in  acceptable  representations  of  brain  anatomy  during  surgery.  To  our 
knowledge, this is the first time such a method is used for RT applications. 
In this study, patients 1 and 3d would have benefited most from the deformations (> 
3% volume decrease for the volume with a |γDose|>1). In addition, the difference  in dose 
between CTsim and CTGT was there also the largest (> 10% volume with a |γDose|>1). For the 
other patient cases the improvements were not clinically relevant. Ideally, one should be 
able  to  evaluate  beforehand  which  patients  would  benefit  from  applying  the  defor‐
mations. The only metric available before deformation and without a CTGT is the DC of the 
prostate contours on the two US images USsim and UStx (Table B1 in supplementary mate‐
rials B). For patient 1 and 3d the DC was 0.43 and 0.28 and for all others  it ranged from 
0.42‒0.70.  From  this  study with  a  limited  number  of  patients,  no  correlation  could  be 
extracted between the DC and the volume changes  in |γDose|>1 for the prostate  (R² was 
0.3 and 0.2  for  respectively  the parameter set D and  the  individual best parameter set) 
(figure 6). The correlation between the DC of the US prostate contours (USsim and UStx) and 
the volume change  in |γCT|>1 of the anus & rectum contour was much stronger (R² was 
0.8 and 0.7  for respectively the parameter set D and the  individual best parameter set). 
There seems  to be a  trend  that  the patients with  the  largest geometric changes benefit 
most from deformations, but a future study with a larger image database will be necessary 
to validate the predictive power of this DC parameter to get a clearer indication when it is 
worthwhile to perform DIR. 
 
Figure 6: (a) The correlation between the dice coefficients (DC) of the US prostate contours (USsim and 
UStx)  and  the  volume  change  in  |γCT|>1  of  prostate  (solid  line)  and  anus &  rectum  (dotted  line) 
contours.  (b) The correlation between  the DC of  the US prostate contours  (USsim and UStx) and  the 
volume  change  in  |γDose|>1. Both graphs  contain  the  results  of  the  individual best parameter  set 
(indicated by * in Table 2 and B2) and parameter set D. 
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Besides a  larger database to perform statistics, such a database could be used to find an 
optimal  metric  and  parameter  set  for  the  DIR.  For  this  proof‐of‐principle  study,  two 
deformation metrics were used and only the number of iterations varied. Optimization of 
the metrics and parameter set may improve the results. In the current study, the results of 
the evaluation methods were rarely in agreement. Even between the CT and dose values 
there were  some differences due  to  the  cumulative effect of  the dose  along  the beam 
path. The differences between change in γCT and γDose are caused by the fact that the dose 
in the organs  is not only dependent on the  local HU, but also on the HU along the beam 
path. The best evaluation method is dependent on the purpose; the evaluation of the best 
parameter set should therefore always be assessed with the correct evaluation method. In 
case of ART, this could be γDose(3%, 3 mm).  
A  limitation of an US‐based deformation field  is that the volume of the CT on which 
one can directly calculate  the deformation  field  is  limited  to  the volume of  the US data 
available  (figure  3).  The  deformation  field  propagates  further,  but  this  is  not  based  on 
image  data  and  is  therefore maybe  less  reliable.  For  patient  2,  a  small  overlap  of  US 
volumes  resulted  in a  failure  in parameter set E. Standardization of scanning, so  that at 
least the complete prostate  is visible, the US volume overlap  is maximal, and US  images 
with  larger  fields of view may  improve  the  results. Transperineal  scanning with a  larger 
image  sector or perhaps even  fusion of multiple US  scans  from different directions  can 
extend  the  field  of  view. However  the US  image will  never  completely  overlap  the  CT 
image, therefore part of the deformation field will still be based on only an extrapolated 
deformation field.  
Another reason why it is important to have standardization of the US scanning is that, 
just  like with  the  IGRT usage of  the US  images,  it  is  important  to have  reproducible US 
images.  In particular  the probe pressure16,  30 and  speed‐of‐sound aberration31 along  the 
imaging  beam  should  be  comparable. One  cannot  distinguish  between  the US  imaging 
dependent changes caused by non‐standardized procedures or a  real anatomy changes. 
Therefore it is best to prevent them, or correct32‐35 for them before the DIR procedure.   
Validation of the DIR methods in general is also still necessary to reliably perform DIR 
for ART. Different  deformation  algorithms  lead  to  different  results,  therefore more  re‐
search is necessary.  
CONCLUSIONS 
It was possible to generate a pseudo‐CTps with the use of DIR based on US imaging which 
was more  representative of CTGT  than CTsim.  For  the patients with  the  smaller prostate 
change  over  time,  the  procedure  did  not  improve  the  dose  calculations much. More 
research with a larger image database is necessary to find an optimal deformation metric 
and parameter set. With a larger database, it might be possible to find a predictive meas‐
ure and criteria to decide whether DIR is worthwhile for individual patients. 
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SUPPLEMENTARY MATERIALS 
A. Parameter file 
For the intensity based deformation  Changes for the contour based deformation 
// ImageTypes 
(FixedInternalImagePixelType "float")  
(MovingInternalImagePixelType "float")  
(UseDirectionCosines "false")  
  
// Components 
(Registration "MultiMetricMultiResolutionRegis-
tration") 
 
(FixedImagePyramid "FixedRecursiveImagePyra-
mid") 
 
(MovingImagePyramid "MovingRecursiveImagePyra-
mid") 
 
(Interpolator "BSplineInterpolator")  
(Optimizer "AdaptiveStochasticGradientDescent")  
(ResampleInterpolator "FinalBSplineInterpola-
tor") 
 
(Resampler "DefaultResampler")  
(Transform "BSplineTransform")  
  
// MetricType 
(Metric "AdvancedNormalizedCorrelation" "Trans-
formRigidityPenalty") 
(Metric "AdvancedMeanSquares" "Trans-
formRigidityPenalty") 
  
(NumberOfResolutions 3)  
  
(HowToCombineTransforms "Compose")  
  
(MaximumNumberOfIterations 100) (10, 50 of 100)  (MaximumNumberOfIterations 300) (100 of 300) 
  
(Metric0Weight 1.0)  
(Metric1Weight 10.0)  
(LinearityConditionWeight 100.0)  
(OrthonormalityConditionWeight 1.0)  
(PropernessConditionWeight 2.0)  
(UseLinearityCondition "true")  
(UseOrthonormalityCondition "true")  
(UsePropernessCondition "true")  
(CalculateLinearityCondition "true")  
(CalculateOrthonormalityCondition "true")  
(CalculatePropernessCondition "true")  
(DilateRigidityImages "false" "false" "false")  
(DilationRadiusMultiplier 1.0 1.0 1.0)  
(UseFixedRigidityImage "false")  
(UseMovingRigidityImage "true")  
  
(MovingRigidityImageName "filepath and -name of the mask") 
  
(FinalGridSpacingInPhysicalUnits 20)  
(NumberOfSpatialSamples 2500)  
(NewSamplesEveryIteration "true")  
  
(ImageSampler "Random")  
  
(BSplineInterpolationOrder 3)  
(FinalBSplineInterpolationOrder 1) (FinalBSplineInterpolationOrder 0) 
(DefaultPixelValue 0)  
  
//  ****** output 
(WriteResultImage "true")  
(ResultImagePixelType "short")  
(ResultImageFormat "mhd")  
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B. Results 
 Table  B1:  Dice  coefficients  (DC)  of  the  contours  of  CTsim  (Ref)  and  CTps  (parameter  set  A‐E) 
compared  to  the  ground  truth. Underlined  are  the  cases when  the  gamma  failure  increased 
compared  to  the  reference  situation  i.e.  the  deformations  made  it  worse.  The  DC  for  the 
contours ‘Prostate US’ represents the overlap of the prostate contours of USsim and UStx. This is, 
at the moment, the only measure present before deformation on which a decision can be made 
to perform deformations or not. 
 
  Dice coefficients (Ground truth compared to )   
 Patient  Contour  Ref  A  B  C  D  E   
 1  Prostate US  0.43           
    Prostate  0.42  0.71  0.69  0.68  0.74  0.75*   
    Anus & Rectum  0.42  0.63  0.69  0.70*  0.62  0.66   
 2  Prostate US  0.70           
    Prostate  0.50  0.47  0.49  0.50  0.60*  ‐   
    Anus & Rectum  0.66  0.62  0.70  0.71  0.74*  ‐   
    Bladder  0.63  0.62  0.63  0.63  0.68*  ‐   
 3a  Prostate US  0.50           
    Prostate  0.82  0.59  0.44  0.41  0.62  0.62   
    Anus & Rectum  0.66  0.43  0.24  0.20  0.45  0.45   
    Bladder  0.84  0.76  0.76  0.75  0.75  0.76   
 3b  Prostate US  0.54           
    Prostate  0.75  0.61  0.63  0.62  0.77*  0.75   
    Anus & Rectum  0.59  0.57  0.59  0.59  0.69*  0.66   
    Bladder  0.77  0.79  0.79  0.80  0.83  0.83*   
 3c  Prostate US  0.42           
    Prostate  0.55  0.51  0.52  0.47  0.73  0.75*   
    Anus & Rectum  0.46  0.49  0.56  0.62  0.64*  0.63   
    Bladder  0.73  0.73  0.64  0.63  0.82  0.82*   
 3d  Prostate US  0.28           
    Prostate  0.40  0.45  0.60  0.67  0.76  0.78*   
    Anus & Rectum  0.29  0.32  0.40  0.44  0.55*  0.55   
    Bladder  0.68  0.71  0.76  0.78*  0.76  0.76   
 * Parameter set with the best improvement. 
Abbreviations: GT, ground truth; Ref, reference situation of CTsim compared to CTGT; 
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 Table B2: Gamma evaluation on the CT values  where the Hounsfield units (HU) on the CTsim (Ref) 
and CTps images (metric A‐E) were compared to the HU on CTGT. Shown is the volume percentage 
of a gamma failure (|γCT(50HU, 3 mm)| > 1) of the different contours. Underlined are the cases when 
the gamma failure  increased compared to the reference situation  i.e. the deformations made  it 
worse. 
 
  Volume |γCT(50HU, 3mm)| > 1 (%)   
 Patient  Contour  Ref  A  B  C  D  E   
 1  Body (∩)  14.3  9.9  11.5  12.7  9.7*  11.2   
    Prostate  12.0  4.6  2.9*  3.0  5.3  7.1   
    Anus & Rectum  22.0  14.5  13.4*  13.6  15.2  16.1   
 2  Body (∩)  23.1  21.7  19.8*  19.9  19.9  ‐   
    Prostate  11.5  14.6  12.8  12.3  10.2*  ‐   
    Anus & Rectum  28.9  25.4*  27.3  28.8  28.1  ‐   
    Bladder  10.4  7.7  4.7  3.7*  5.8  ‐   
 3a  Body (∩)  8.5  7.4  6.8*  7.2  8.0  8.0   
    Prostate  6.9  7.4  7.8  8.5  7.5  7.3   
    Anus & Rectum  22.7  20.3*  22.5  23.9  21.1  21.5   
    Bladder  4.2  3.0  2.7*  3.2  6.5  6.4   
 3b  Body (∩)  10.6  9.8  8.2  7.9  5.7*  6.0   
    Prostate  6.6  6.6  7.0  6.8  5.0*  5.1   
    Anus & Rectum  11.7  7.0  6.7*  7.2  11.2  12.9   
    Bladder  11.1  8.0  7.0  6.6*  7.4  7.7   
 3c  Body (∩)  18.1  16.5  15.0  13.5  12.8  12.7*   
    Prostate  9.9  7.1  7.7  7.2  7.9  6.8*   
    Anus & Rectum  19.0  14.2  11.5  9.3*  12.9  12.4   
    Bladder  7.6  5.9  6.6  6.5  1.2*  1.5   
 3d  Body (∩)  23.8  21.9  19.7  18.5  18.3  17.8*   
    Prostate  11.8  6.7  4.4  4.0*  10.1  9.3   
    Anus & Rectum  32.8  24.2  14.9  12.3*  18.3  18.2   
    Bladder  20.8  17.1  12.2  9.6*  11.5  11.6   
 * Parameter set with the best improvement. 
Abbreviations: γCT, gamma evaluated on the CT values; ∩,  intersecƟon of the body contours of 
CTsim  and CTGT; GT,  ground  truth; HU, Hounsfield units; Ref,  reference  situation of CTsim  com‐
pared to CTGT; 
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Figure  B:  Results  for  all  five  different  parameter  sets.  In  the  first  column,  the  results  of  the  dice 
coefficients is plotted. In the second column, the gamma evaluation on the CT values is shown. The 
percentage of a gamma  failure  (|γCT(50HU,  3 mm)| > 1)  is plotted. The  last column shows  the gamma 
evaluation on the dose. Again the percentage of a gamma failure (|γDose(3%, 3 mm)| > 1) is plotted.  
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SUMMARY AND GENERAL DISCUSSION  
Image‐guided radiotherapy  
Since  the  introduction of  intensity‐modulated  radiotherapy  (IMRT)1,  2, and now with  the 
rotational techniques volumetric modulated arc therapy (VMAT)3, 4, dose distributions can 
be  created  that  have  complex  concave  shapes  and  steep  dose  gradients  resulting  in  a 
better sparing of organs at risk, which was not possible with 3D conformal radiotherapy.  
In order to exploit the full potential of these techniques, it is crucial that patient posi‐
tioning is more accurate and reproducible than it is for 3D conformal radiotherapy. Image‐
guided radiotherapy (IGRT) plays this role and has in many clinics been introduced almost 
together with  IMRT. With all  IGRT techniques, the actual anatomy  is  imaged and aligned 
with the anatomy that was used during the design of the treatment plan,  i.e. usually the 
planning CT scan. With IGRT, high‐precision patient positioning is available and necessary 
to make optimal use of the possible advantage of IMRT and VMAT. 
Various IGRT methods have been investigated to localize the target during radiother‐
apy treatment.  In general, one could differentiate systems by their use of  ionizing radia‐
tion or not, or by their soft‐tissue contrast. The non‐ionizing radiation techniques, US and 
MRI, have in most cases high soft tissue contrast. In CT and CBCT5, 6 the soft tissue contrast 
is moderate,  and  in portal  imaging7 only objects with high densities  such  as bones  are 
easily visible. To compensate for lack of contrast, implanted fiducial markers (FMs)8 with a 
high density can be used as a surrogate to localize the position of the soft tissue organs. 
From a practical point of view, CBCT and portal imagers have the benefit of being fully 
integrated in most linear accelerators. The integration of MRI and a linear accelerators is 
under development9, but in‐room solutions for both MRI10, 11 and CT12 are already clinically 
available.  This,  however,  requires  large  treatment  rooms. US  imaging  systems  are  less 
space consuming and  less costly, but require patient contact and a user or robot‐arm  in 
the treatment room. 
US image‐guided radiotherapy 
Inter‐fraction motion monitoring 
Even though US IGRT has been around for several years, only lately there is a new growing 
interest in its developments. Since 2004 the Clarity 3DUS guidance system, a 3D intramo‐
dality  system, was  introduced. The  intramodality approach entails  comparison of an US 
image made  treatment  stage, with  a  reference  US  image,  acquired  at  the  time  of  CT 
simulation, and therefore compares like with like. In this thesis we focused on the imple‐
mentation of this 3D  intramodality US  IGRT technique  in the clinic  for prostate and  liver 
scanning, and looked at the different aspects that had to be investigated on forehand.  
Primarily, the US system itself has to be accurate13, 14, and the system has to be fully 
understood to avoid mistakes and misusage.  In Chapter 3, we  investigated the workflow 
and  looked  at  consequences  of  possible  errors  on  the  intermodality procedures  of  the 
system. We  found  that  The Clarity  3DUS  guidance  system  is  a  robust  IGRT  device  that 
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guides  the patient  to  the correct  treatment position under  the  following conditions:  the 
metal markers are used for the registration of the CT; Speed of sound  (SOS) aberrations 
are taken  into account15, 16  in  intermodality  image fusion, and preferably also during the 
intramodality procedures  (both US  images); and  the CT  scan and  (SOS  corrected)  refer‐
ence US scan match.  In  the case of a mismatch,  it  is advised  to  rescan  the patient with 
both CT and reference US  in direct succession with good patient stabilization to prevent 
patient motion in between the scans. 
For the mentioned SOS artifacts, our group has developed a correction algorithm to 
account  for  these  aberrations15,  16.  The  algorithm  was  tested  with  phantom measure‐
ments, as well as with clinical examples in breast, prostate and liver and was found to be 
able to provide an improvement in the special accuracy of US imaging15‐18.   
Further, one of the major concerns for US IGRT is the user variability. Not only is the 
acquisition of  the  image  for most US systems still performed manually,  the  images may 
also be more difficult to interpret than e.g. a CT or MR image. The complete body contour 
is not visible on an US image, therefore structures may be more difficult to identify on an 
US image. User experience and training have been shown to improve the consistency and 
reproducibility of US image interpretation among users19, 20. In most US systems there are 
several  time  points  at which  the  user  variability  can  have  an  influence;  during  image 
acquisition, structure contouring and at both the inter‐ and intramodality matching stages. 
For prostate (Chapter 4) and liver (Chapter 5) some of the variabilities have been investi‐
gated and can therefore be taken into account in the uncertainty of the whole procedure. 
One source of  large user variability during  image acquisition may be probe pressure. 
Several studies21,  22 have shown a potential  influence of probe pressure on  the prostate 
position  and we  also  shown  our  own  results  in  Chapter  4.  The  prostate  displacement 
increases when more pressure  is applied, yet no obvious trend  in prostate displacement 
was observed in our patient group. The average displacement vector was about 3 mm for 
a 1 cm skin displacement which would occur in normal clinical practice. For intramodality 
systems,  in  theory  the  probe  pressure  distortion  is  minimized  when  similar  scanning 
procedures are used  to acquire  the  images during simulation and  treatment stages;  the 
corrective shifts are derived as differences between two images, both affected by (ideally) 
the  same  probe  pressure.  Probe  pressure  can  be  avoided  completely  by  scanning  the 
prostate transperineally, e.g. by the Clarity Autoscan system23. Another solution to achieve 
highly reproducible probe pressure could be by using robot‐arms24‐27. 
To define the accuracy of the US IGRT procedure, preferably the position measured by 
the US system has to be compared to the ‘true’ position of the target. Unfortunately, the 
‘true’ position of an organ is difficult to determine, and none of the available localization 
techniques  are  true  gold  standards. Most  studies  compare  the  localization  from US  to 
another  IGRT  technique, where usually  the  reference  technique  is  already  clinically  im‐
plemented  (Chapter 2,  table 6).  Some  studies  reported  clinically  significant differences. 
This should not  immediately  lead to the conclusion that the US  IGRT system  is  incorrect. 
Nonetheless, with  clinically  significant differences between  systems,  changing  from one 
system to another can result in a better or worse patient treatment. 
In Chapter 4, we  compared  the US  IGRT workflow with our  clinical practice at  that 
time:  prostate  localization  based  on  implanted  FMs  with  portal  imaging.  The  overall 
accuracy (including user variability) of US (3.0 mm) is comparable to our FM workflow (2.2 
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mm). Since neither US nor FM can be considered a gold standard no conclusions can be 
drawn  on  the  superiority  of  either method.  It  requires more  effort  to  standardize  US 
imaging than FM detection, but because US imaging captures the prostate itself instead of 
surrogates no invasive procedure is required. Besides, since US imaging does not involve a 
radiation burden, US prostate  imaging can offer an  interesting alternative for positioning 
with FMs  in combination with portal  imaging.  In  this  thesis, we did not compare  the US 
IGRT system with CBCT, but other studies did, and their conclusions are comparable28‐30. 
In Chapter 5 we  investigated the use of US  IGRT application  in  liver treatments. The 
feasibility of US imaging guidance for liver was already demonstrated by Boda‐Heggemann 
et  al.31,  using  the  2D US BAT  device  (Nomos,  Cranberry  Township,  PA).  This  allows  for 
superposition of anatomic contours derived from treatment planning CT onto real‐time US 
images, for liver image guidance. The use of two different image modalities in an intermo‐
dality system, however,  introduces additional uncertainty.  In our study, we showed that 
also  intramodality 3D US  imaging  for  IGRT of  liver  lesions was  found  to be  feasible, alt‐
hough using anatomic surrogates  in  the close vicinity of  the  lesion may be needed. The 
accuracy based on  the user variability could be  improved by using active breathing con‐
trol; in free breathing the accuracy was 4 mm, and when it is combined with active breath‐
ing control the accuracy was 2 mm. For liver US IGRT, a one‐on‐one comparison of the US 
shifts with bony anatomy based portal imaging IGRT (our clinical practice at that time) was 
given  in a short report  in the appendix of Chapter 5. The results also show that US  IGRT 
would be a good localization method for liver SBRT. 
Chapter 4 and 5 are  together with many other studies on  inter‐fraction US  IGRT  re‐
viewed in Chapter 2.  
The objective of this thesis was to determine the accuracy of a 3D US  imaging tech‐
nique for image guidance, to determine the daily position and volume of prostate and liver 
lesions and analyze whether the accuracy of 3D US is compatible with the accuracy of EPI 
for image guidance. From Chapter 3, 4 and 5 we learned that the accuracy of US imaging is 
comparable to EPI image guidance as long as you follow the correct procedures. The fact 
that US  and  EPI  IGRT might  not  be  directly  interchangeable without  a  clinical  effect  is 
mainly due  to  the  fact  that  EPI  visualizes  the bones or  FM  and US  looks  at  soft  tissue 
targets. In particular for liver we found that US IGRT is preferred over EPI image guidance. 
The feasibility for prostate is shown as well, in particular a better prostate volume repre‐
sentation,  only  a  minimally  increased  treatment  time,  avoidance  of  FM  implantation 
(removing the risk of bleeding and prostate  inflammation), and avoidance of extra radia‐
tion burden shows that prostate  localization with US  imaging  is a reasonable alternative 
for patients  for whom FM MV EPI positioning  is not desirable. Overall, The US  IGRT was 
found to be a non‐invasive and accurate technique for image guidance with the feasibility 
to correct for inter‐fraction organ motion. 
Intra‐fraction motion monitoring 
Not part of  this  thesis, but already commercially available  for  the prostate  is  the Clarity 
Autoscan23, which  is capable of  intra‐fraction motion tracking  i.e. motion tracking during 
the course of treatment. US has a high temporal resolution and  is therefore a true real‐
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time imaging technique that can track tissue deformation by direct monitoring of internal 
tissue motion.  In  combination with  the  zero  dose  and  non‐invasiveness,  it  is  an  ideal 
candidate for  intra‐fraction motion tracking. With the Clarity Autoscan, the transducer  is 
positioned  for  transperineal  prostate  imaging. During  treatment,  3D US  images  are  ac‐
quired at 2.5 s intervals and registered to a reference US volume using a correlation‐based 
search with  reference  ROIs  centered  on  pixels within  2  cm  of  the  prostate  boundary. 
Phantom studies demonstrate that <1.2 mm accuracy and precision of motion estimation 
can be achieved using Clarity Autoscan23, 32. 
A handful of studies have shown the feasibility of 2D US‐based motion tracking of the 
diaphragm33,  liver34,  prostate24,  25  and  lung  surface34.  Liver motion  tracking  in  3D was 
demonstrated by Harris et al.35. A full review on this topic by O’Shea et al.36  is currently 
under review for publication in the journal ‘Physics in medicine and biology’. 
 
Current clinical use of US IGRT 
At  the moment  there are  two commercially available US  IGRT systems  for  inter‐fraction 
motion correction: BAT (Best Nomos, Pittsburgh, PA, USA) and Clarity (Elekta, Stockholm, 
Sweden). The main clinical usage of US  IGRT  is during prostate and breast radiotherapy. 
But  in  some  research  institutes  also other  target  sites  are  treated with US  guidance. A 
3DUS  system  was  designed  for  extracranial  stereotactic  guidance  (Meeks  et  al  2003), 
which  later  led  to  the commercial SonArray system  (ZMed,  Inc, Ashland, MA, USA;  later 
this system was acquired by Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), but it is now no 
longer marketed. Already  in 2004  the utility of  the BAT  system was  investigated  for 62 
patients  with  upper  abdominal  tumors37  and  it  was  successfully  implemented  in  the 
clinical routine.  In 2006, Boda‐Heggemann et al.31 first reported on only  liver but contin‐
ued on the rest of the upper abdomen38 and proved the feasibility in that region as well. 
Other groups reported on gallbladder39 , pancreas40 and uterus41. In the review of Chapter 
2, an overview  is given of all target sites that were under  investigation for the use of US 
IGRT.  
For  intra‐fraction motion  tracking  only  one  system,  Clarity Autoscan  (Elekta,  Stock‐
holm, Sweden) is commercially available and is currently only used for prostate tracking23, 
32, 42. 
FUTURE PERSPECTIVES 
Currently,  it  is not  easy  to predict  the  future of US  imaging  in RT. However, until now 
widespread US use in RT has been hampered due to the extensive training requirements. 
Therefore there  is an urgent need to make US  imaging user‐independent and automatic. 
Some recent advances have been reported in this direction by using robotic operator less 
systems23‐27. Much work  is  also being done  to  segment  structures  automatically  in  real 
time, and one can envisage applications such as real‐time dose display based on anatomi‐
cal  3D  deformation  fields  derived  from  daily US  imaging.  These  new  developments,  in 
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combination with  automated  operator‐less  imaging may  lead  to  a much  higher  clinical 
acceptance of the US IGRT technique in RT. 
Also  the  US  image  quality  has  improved  significantly  recently  and  besides  inter‐
fraction motion  correction,  intra‐fraction motion  tracking will  become more  and more 
important. Therefore US has the capabilities of becoming an important player in that field, 
not only for prostate, but for other tumor sites as well. Research like discussed in the last 
part of the previous section will be one of the focus points currently and in the future.  
But not only intra‐fraction motion is a field of interest for US guidance in radiotherapy.  
In principle, also with US Imaging we can go beyond geometrical treatment correction and 
enter the field of adaptive radiotherapy (ART)43, 44 (Chapter 6). 
Adaptive radiotherapy 
Image  information  acquired  with  IGRT  during  treatment  is  currently  used  for  patient 
positioning and alignment. The next step is to use this information as a starting point for 
adjustments or adaptation of the treatment. This procedure is often referred to as ART43, 
44. The basis of this type of image‐guided ART is the frequent (on‐line) imaging possibilities 
nowadays available  in a  radiotherapy department and adaptation of  the  treatment plan 
based on the changes observed  in the  images. Normally one would need  (CB)CT  for this 
but in Chapter 6 we showed that it was possible to generate a pseudo‐CT with the use of 
deformable image registration (DIR) based on US imaging which was more representative 
of the ground truth CT than the plannings CT. For the patients with the smaller prostate 
change over  time,  the procedure did not  improve  the dose calculations much and more 
research with a larger image database is necessary to find an optimal deformation metric 
and parameter set. With a larger database, it might be possible to find a predictive meas‐
ure and criteria to decide whether DIR is worthwhile for individual patients. 
Functional and molecular information 
Besides  during  treatment, more  steps  in  the  radiotherapy workflow  can  gain  from US 
imaging  (Chapter 2,  figure 1).  In  the  review of O’Shea et al.36  selections of existing and 
proposed novel applications of US imaging are discussed which can provide functional and 
molecular  information  that  can be used  for  target definition or  treatment  response as‐
sessment of the radiotherapy treatment. These applications are driven by exciting devel‐
opments in structural, functional and molecular US imaging and analytical techniques such 
as  backscatter  tissue  analysis,  elastography,  photo‐acoustography,  Doppler  imaging, 
contrast‐specific  imaging, dynamic  contrast analysis, microvascular and  super‐resolution 
imaging, and  targeted microbubbles and nanoparticles. These  techniques  show promise 
for  predicting  and  measuring  the  progression  of  radiotherapy  treatment,  quantifying 
normal tissue toxicity, improving tumor definition and defining a biological target volume 
that describes  radiation  sensitive  regions of  the  tumor. Ultrasound  contrast  technology 
also has potential to be used actively to assist RT by manipulating the tumor cell environ‐
ment and by improving the delivery of radiosensitising agents. 
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Final remarks 
The  current  applications of  IGRT  in particle  beam  therapy  are  still  limited, but with  an 
increasing number of particle beam indications and facilities, the need to integrate image 
guidance in this field will become more and more important. Integration of US imaging in 
the particle beam systems could result  in new opportunities that also facilitate real‐time 
organ monitoring.  In particular with new developed US transducers that can stick to the 
skin increase the usability for US IGRT. Still, challenges such as avoidance of the US trans‐
ducer  with  scanning  particle  beams  will  have  to  be  addressed.  Additionally,  renewed 
investigations of already old US studies  revealed new opportunities  for  real‐time  in vivo 
particle beam range monitoring. The acoustic signal that is generated due to the localized 
ion energy deposition in an absorber is detected45‐49. With the use of tomographic recon‐
struction, not only the  ion range can be measured, also the beam spot size at the Bragg 
peak position can be determined50, 51. 
Lastly, not only with US there are currently new developments ongoing. Already a few 
years  people  are working  on  the  integration  of MRI with  a  linear  accelerator9  and  the 
expectations are high. Also here the MRI offers high imaging contrast during therapy, but 
the costs are high. MRI, US and other imaging modalities are to some extent complemen‐
tary. Therefore, future radiotherapy departments should have access to multiple forms of 
imaging  for treatment guidance that could be used  in multiple combinations, depending 
on the application. 
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SOCIETAL IMPACT AND VALORIZATION 
Because the topic of this thesis is already very clinically oriented, most of the valorisation 
is already mentioned  in  the discussion, but  is briefly highlighted here  in  two and a half 
pages. 
During the last six years we had the opportunity to use an already commercially avail‐
able 3D ultrasound (US) image‐guided radiotherapy (IGRT) device. We have put it through 
some tests and studied multiple applications among which are some new opportunities. 
This resulted in better understanding of the system, leading to some guidelines to prevent 
mistakes; a clinical workflow  for  the new application  in  the upper abdomen; and added 
value to the daily acquired images.  
Besides  the work  in  this  thesis,  another  PhD  thesis  of  Davide  Fontanarosa  on  the 
speed of sound correction in US imaging was conducted in the same research group. The 
collaborations on that topic resulted in multiple papers and a correction method to dimin‐
ish the aberrations due to differences in speed of sound in US imaging.    
CLINICAL AND SOCIETAL RELEVANCE 
US image‐guided radiotherapy: Where are we now and how did we contribute. 
Our research was useful for the radiotherapy community and for cancer patients. 
We tested the robustness and made people aware of the critical issues in usage of this 
system. We proved the usability of the 3D US IGRT intramodality device and made it safer 
with some guidelines on the intermodaility registration stage. 
Furthermore, we  tested  the  system  for use  in  the  clinic with prostate and  liver pa‐
tients. Even though the results were positive, we did not implement it into the clinic due 
to practical reasons. (So our own patients did not benefit directly from this research yet.) 
In  current  practise,  prostate  patient  get  four  small metal markers  inserted  in  their 
prostate. This  is done with  large needles transrectal or transperineal a week prior to the 
CT‐imaging for patient planning, resulting in an increased infection risk and a week delay 
for the start of treatment. 
We have compared  the current practise with  the use of  the  less  invasive US proce‐
dure,  and we  have  demonstrated US  has  comparable  accuracy.  The US workflow  does 
require more practice, but it might be a desired alternative for patients who would like a 
less invasive procedure. 
For liver patient, even more practice and experience is required, but the current prac‐
tice  is  in need of  improvements. Right now there are two main solutions to position the 
liver patients for their radiotherapy treatment. One of them is like with prostate, insertion 
of metal markers. But besides  the  complications already described  for prostate,  in  liver 
you also have  the  risk of  tumour spill, which means  that  there  is a  risk  that you spread 
around  tumour  cells, which  can  result  in new  tumours around  the  track of  the needle. 
Therefore, in our clinic, the current practise is the less invasive alternative without mark‐
ers. In this case the patient will be positioned based on their bone positions, or if the cone 
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beam CT  image quality  is  good  enough, based on  soft  tissue  imaging  around  the  liver. 
Unfortunately, the soft tissue contrast in the cone beam imaging devises currently in the 
treatment  rooms  is  still  relatively poor. This means  that we  cannot precisely/accurately 
visualize the tumour position. To compensate for this, wider safety margins are added to 
the target. With the US procedure, the imaging contrast is much better, leading to a more 
precise/accurate visualisation of the target, potentially resulting in smaller safety margins 
and better sparing of the healthy tissue. 
For patients at our clinic this could have led to the introduction of a less invasive ap‐
plication  of  IGRT  for  prostate  and  a more  precise/accurate  treatment  for  liver  cancer 
patients, but there is room for improvement in the US IGRT technique which might make 
it more attractive and hopefully will lead to clinical introduction in the future. 
In the future, our clinic wants to get the patient more involved in the treatment deci‐
sion,  and  I  think  that when prostate patients would  be  able  to  choose  between US  of 
metal markers, a  lot will choose US. And  I guess the same will be true for  liver patient  if 
they get the choice between US (even with all its peripheral equipment like active breath‐
ing control) or the current practice. 
Where do we want to go, and what did we do to make that happen 
For the small but growing number of US IGRT users our research provided a positive sound 
in  the  field  that  it deserves a  (second) chance  to prove  its capabilities. Furthermore we 
managed  to build a US  IGRT platform/workshop  to  share and present  ideas  for  current 
and  future  research. And  the  interest of a new major commercial partner who  recently 
became interested in this topic was gained. With this new network we believe much more 
constructive partnerships and collaborations can be reached to make a move forward.  
The radiotherapy field is more and more heading towards adaptive radiotherapy (ART) 
in which the radiation plan is adapted to the current anatomy of the day for each individ‐
ual patient. With our research we showed that also US IGRT has capabilities that could be 
used for ART. 
During the work with the system and the implementation of the technique, more and 
more topics and possible innovations became of interest for future research, but were not 
directly part of this thesis.  
One example would be making the process  less user dependent with more automa‐
tion  with  for  instance  auto‐contouring  and  non‐handheld  probes.  Another  application 
would be  intrafraction motion monitoring, which helps us  to  image  the  irradiated struc‐
tures, which would  be  a  great  step  forward.  Also  improved  contrast  (e.g.  contrast  en‐
hanced ultrasound) and functional  imaging for targeting and treatment evaluation would 
benefit the field. So there is still a lot that can be done and our research group is continu‐
ing in helping to find the optimal solution.  
How will we get there 
The base and support for US IGRT is still rather small and US imaging is not seen as trendy. 
But  innovating medical devices does not  always  require  the development of new  tech‐
niques. Sometimes the adoption and adaptation of old(er) techniques in new workflows is 
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the  innovation.   Because US  is an non‐invasive  technique maybe we  should  involve  the 
patients more  to  convince  the  doctors.  By making  the  patients  aware  of  the  different 
‘flavours’ in the positioning techniques for radiotherapy treatment this might give them a 
preference for different treatment institutes. For instance through patient group websites 
this awareness could be spread. 
But more  importantly, with automated US probes, most of  the US workflow  issues 
that held back the usability so far will go away, and will no longer stand in the way of the 
benefits of a non‐ionizing imaging technique. If we really are heading towards daily imag‐
ing before and possibly even during  treatment, current  imaging  techniques  increase  the 
radiation  burden  on  the  healthy  tissue. With  the  use  of  US  IGRT,  this  damage  to  the 
healthy tissue can be avoided. 
ECONOMICAL RELEVANCE 
Because of  the  interest  in  tracking  the  target motion during  treatment,  there  is  also  a 
need for phantoms to perform quality assurance and quality control. Our group has been 
working on a design for a 4D phantom that  is currently under evaluation for patent sub‐
mission together with a medical industry partner. 
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de leverdataset.  
Liesbeth, bedankt voor je interesse in het project en de tijd die je er in hebt gestoken, nu 
ook als lid van de promotiecommissie.  
 
Voor het  logistiek mogelijk maken van de patiëntenstudies ben  ik zowel Rene Hermans, 
Mia Brouns als de ‘Patiënten planners’ erg dankbaar. Jullie waren niet altijd blij om mij te 
zien, want  dat  betekende  namelijk  dat  ik weer  het  schema  in  de war wilde  schoppen. 
Ondanks dat hebben jullie me altijd vriendelijk geholpen. 
 
Ann, Ruud en de rest van datamanagement wil ik graag bedanken voor hun gezelschap in 
het begin en natuurlijk voor hun administratieve ondersteuning en hulp bij de statistiek. 
 
Remco,  John  en  Shane, bedankt  voor  jullie  bereidwilligheid  om  als proefpersoon  op  te 
treden. Shane, is this where it all started? 
 
Naast de patiëntenstudies was er het ‘error propagation’ werk met Enrica, en de ‘speed of 
sound’ met Davide.  
Enrica, bedankt voor je samenwerking met de fantoomscans maar natuurlijk ook voor  je 
gezelschap buiten het werk in het zwembad.  
Davide,  thanks  for  your  collaboration  and  encouragements  that  I needed  from  time  to 
time. And thank you for the effort you are taking in assessing my work as a corona mem‐
ber. 
 
Hans en Chris, bedankt voor de tools en onderdelen voor de fantomen die jullie voor ons 
gemaakt hebben. 
De KFMers, en in het bijzonder Peter Roman, bedankt voor jullie ondersteuning met de US 
apparatuur.  
Peter Visser, jij kreeg als klinisch fysicus de klinische introductie van het US systeem onder 
je hoede en daarmee raakte  je ook betrokken bij mijn onderzoek. We zijn een heel eind 
gekomen en waren er bijna toen de stekker er definitief uit ging. Bedankt voor je toewij‐
ding tijdens het proces. De kliniek heeft US uiteindelijk niet geïntroduceerd, maar  ik heb 
veel geleerd over wat er allemaal bij komt kijken om een nieuwe techniek te introduceren. 
Onder andere het maken van een SAFER‐analyse waarvoor ik ook Petra wil bedanken voor 
de begeleiding. 
  
I would also  like  to  thank  the people  from Resonant Medical, now Elekta.  Janet, Kevin, 
Martin, Rui, David,  Tony,  Sergei,  Sebastien, Denis  and  Philippe,  you were  there  for me 
when I needed advise and/or help on practical issues like delineations, workflows, system 
settings, restoring of the database/server and much more, but you were also  involved  in 
the broader scoop of the project itself. Thank you all for your dedication. 
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Ook de  firma’s Bracco en Nano4Imaging worden bedankt voor hun betrokkenheid  in de 
zoektocht naar verbeteringen in de zichtbaarheid van levertumoren en borstmarkers. 
 
ICT (Rob, Nigel, Antoine, Pim, Joost, en ik ben er vast een paar vergeten …), bedankt voor 
het steeds weer openzetten van de  internetconnecties voor WebEx‐sessies met Canada. 
Maar natuurlijk ook bedankt voor het instellen van een back‐up oplossing nadat alle data 
bijna verloren was gegaan nadat de US‐server stuk ging.  Ik heb regelmatig met verschil‐
lende problemen aan jullie bureau gestaan, en gelukkig was meestal toch een individuele 
oplossing voor mij te vinden. Bedankt voor jullie flexibiliteit in dit project. 
 
Sonia, Ellen en Rianne, bedankt voor jullie administratieve ondersteuning.  
 
Brigitte, thank you for your help with the deformation study. In the end we chose another 
program to perform the deformations, but due to your help  in the beginning we did not 
have to start from scratch.  
 
Saskia, Damien, Saskia en Ester, ik ben bij geen van jullie de (officiële) begeleider geweest, 
maar  vond  het wel  leuk  om met  jullie  samen  te  kunnen werken.  Saskia  Camps,  onze 
samenwerking ging verder op het werk dat in samenwerking met Damien was gedaan en 
jij hebt er voor gezorgd dat de workflow van het toepassen van de deformaties een stuk 
makkelijker werd en je hebt een stap gezet in de optimalisatie van de parameters. 
 
Emma, Jeff and Tuathan,  it has been a pleasure to work with you on the review and the 
workshops.  I’m  looking  forward  to  the publication of  the  second part of  the  review. US 
radiotherapy will gain a lot with the knowledge of your group. 
 
Pedro,  it was great  to work with you on  the new project. Even  though  it was  from  the 
sideline, I like that you and Davide kept me involved.  
 
Wouter, het was altijd fijn om met je te kunnen brainstormen over vragen en problemen. 
Ook al was je niet direct betrokken bij mijn project, je deur stond en staat altijd open en je 
hebt me vaak weer op weg geholpen.  
 
Mark, besides  the people  from downstairs you were my personal  ICT guy. You not only 
helped me with  a  lot of practical  issues, but were  also  always  available  for brainstorm 
sessions about work and life. I still owe you a lot of drinks. 
 
My fellow researchers Hugo, Steven, Katia, Merel, Marco, Ruud, Georgi, Georgy, Daniela, 
Francesco,  Hoda,  Guillaume,  Emmanuel,  Patrick, Celine,  Pouya, Mathieu,  Scott,  Raghu, 
Shane, Sanaz, Lucas, Daan, Adriana, Janita, Sean, Evelyn, Aniek, Ralph, Sara, Karen, Ruben, 
Timo, Jurgen, Gabriel, Stefan, Jonathan, Mark, Lotte, Isabel, Nicolle, Maaike and Patricia, I 
would like to thank you for all the social, work and non‐work related activities. Sometimes 
your company was enough to make me come to the office. I’m really going to miss all the 
nice and sometimes really weird conversations over lunch and/or coffee. 
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Aniek, bedankt voor je nuchtere houding en het herkenbare enthousiasme voor wandelen 
en het buitenleven. Ik ben blij dat je samen met Esther mijn paranimf wilt zijn. 
 
De klinisch  fysici,  Lars, Aswin, Mirko, Geert, Bas, Michel, Ans, Michiel, Fiere, Chin  Loon, 
Andre en Erik wil  ik bedanken  voor hun  samenwerking op onderzoeksgebied maar ook 
voor hun  samenwerking  toen  ik een  jaar als project  fysicus werkte. Bedankt dat  ik een 
kijkje in jullie keuken mocht nemen en ervaring op heb kunnen doen. 
 
Niet  alleen  de mensen  van Maastricht  hebben me  op weg  geholpen, maar  voor mijn 
promotie was de groep  in Utrecht daar al mee gestart.  Jan, Bas, Niels, Annette, Edwin, 
Alexander, Ellen, Mette, Sjoerd, Joana, Michiel en de rest, bedankt voor jullie enthousias‐
me voor het vakgebied en het mij op weg helpen met netwerken  tijdens de ESTRO van 
2009  in Maastricht. Greetje bedankt voor het voorstellen aan Steven, en Steven bedankt 
voor de rondleiding bij Maastro en het in contact brengen met Frank. 
 
Hoda, Ali, Sara, Nuno, Karen, Philip and Ruud you have become great friends. Thank you 
all for all the nice moments we shared outside of Maastro. 
 
Lotte,  Jefrey,  Jeroen, Marja, Roel en  Jaimi, het  contact werd misschien wat minder  fre‐
quent nadat wij en/of  jullie verhuisd zijn. Maar  ik ben blij dat we elkaar nog  regelmatig 
zien of spreken. 
Jeroen, ook nog bedankt voor het aanleveren van artikelen waarvoor de UM geen toegang 
had. 
 
Hieke, Selma, Maarten,  Jan  Jitse,  Jeroen, bedankt voor  jullie goede voorbeeld en gezel‐
schap. 
 
Peter,  Judith,  Åsa, Marco,  Allert, Miranda,  Roselinde,  Jasmijn, Mees  en  Pepijn,  in  de 
weekenden hebben  jullie  regelmatig voor de welkome afleiding gezorgd. Daarnaast ook 
bedankt voor jullie steun en interesse. 
 
Mam, het is raar om je te bedanken voor de aanleiding van mijn enthousiasme en motiva‐
tie  voor het  vakgebied  radiotherapie. Toch heeft het me  richting  in het  leven gegeven, 
waarvoor dank.  
Pap en Mam,  jullie hebben altijd  voor mij  klaar gestaan en onvoorwaardelijk gesteund. 
Zelfs ons huis werd door  jullie verzorgd en mankementen gemaakt als wij met vakantie 
waren. Bedankt voor jullie lieve en goede zorgen. 
 
Geert, waar moet ik beginnen. Je bent met me mee verhuisd naar het zuiden en bent altijd 
mijn steun en toeverlaat geweest. Ik heb het je zeker niet gemakkelijk gemaakt en tegens‐
lagen op het werk kwamen de sfeer thuis niet altijd ten goede. Maar  ik ben blij dat  je er 
altijd voor me was, ook wanneer jij zelf eigenlijk te druk was met je werk. Nu mijn promo‐
tie af  is kunnen we eindelijk verder met het maken van plannen voor de toekomst die al 
snel dicht bij komt. Maar, zolang die toekomst met jou samen is komt het vast goed.
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Louis/Lars/IJsbrand/….,  zo klein, maar groot genoeg voor dat extra beetje motivatie om 
het nu snel af te ronden. Bedankt voor de deadline. 
 
If I have forgotten to mention you, please don’t take it personal. Your contribution to my 
work and  life was and  is highly appreciated,  just due to stress, hormones and time pres‐
sure I forgot to add you to this list. 
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CURRICULUM VITAE 
Skadi van der Meer werd geboren op 11 maart 1981 te Zevenaar. In 1998 behaalde zij het 
Havo diploma om vervolgens in 2000 het VWO te voltooien, beide op het Liemers College 
te  Zevenaar.  Na  het  behalen  van  het  VWO  diploma  is  ze  aan  de  Universiteit  Utrecht 
Natuurkunde  gaan  studeren.  Al  in  het  eerste  jaar  kwam  ze  in  aanraking met  klinische 
fysica en was daar zo door geboeid, dat ze in 2006 haar bachelor besloot af te ronden met 
een afstudeerproject bij de radiotherapie afdeling van het Universitair Medisch Centrum 
Utrecht. Om  in  de  richting  van  klinische  fysica  te  blijven  is  ze  na  het  afronden  van  de 
bachelor Natuurkunde in 2006, de master Biomedical Image Science gaan volgen, weder‐
om  aan de Universiteit Utrecht. Ook nu werd het  afstudeerproject bij de  radiotherapie 
afdeling van het Universitair Medisch Centrum Utrecht gedaan, en ronde zij hier  in 2009 
haar masteropleiding me  af.  Na  een  korte  tijd  te  hebben  gezocht  naar  een  geschikte 
promotieplaats, vond zij deze snel bij Prof. F. Verhaegen van de MAASTRO clinic in Maas‐
tricht en  startte  zij 1 december 2009 met haar promotieonderzoek binnen de vakgroep 
radiotherapie van de Universiteit Maastricht. Op 1 december 2013 heeft  zij een  jaar als 
project  fysicus gewerkt binnen de Klinische Fysica Groep van MAASTRO  clinic, en per 1 
augustus 2015  is ze voor 4 maanden aangesteld als onderzoeker voor een project bij de 
research groep van Prof. P. Lambin.  
 
 
